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vRE´SUME´
Ce me´moire de maˆıtrise pre´sente l’imple´mentation et la validation d’une instrumentation
d’acquisition de biosignaux issus des technologies d’imagerie ce´re´brale que sont l’e´lectroen-
ce´phalographie (EEG) et la spectroscopie proche-infrarouge (SPIR ou NIRS : Near-infrared
spectroscopy). La premie`re des techniques mesure directement l’activite´ e´lectrique au niveau
du scalp, tandis que la seconde est sensible aux variations d’oxyge´nation du sang, variations
qui peuvent eˆtre relie´es a` l’activite´ ce´re´brale. Contrairement aux autres techniques d’imagerie
ce´re´brale, celles-ci peuvent eˆtre portables, peu couˆteuses, a` haute re´solution temporelle, et
permettent d’imager tout le cortex en temps re´el.
Ces travaux s’inscrivent dans le cadre d’une collaboration interdisciplinaire du groupe
IMAGINC, dont une des missions est de de´velopper un syste`me d’acquisition temps re´el
de signaux SPIR et EEG, non invasif, portable, communiquant avec un ordinateur par un
lien sans fil, avec 32 canaux d’EEG, 32 sources et 32 de´tecteurs de lumie`re afin d’imager
tout le cortex, les appareils existants ne rassemblant pas tous ces crite`res. Le prototype
construit re´pond pleinement a` ces attentes : comportant un casque pour maintenir sur le scalp
l’ensemble des e´lectrodes et optodes, le syste`me peut eˆtre porte´ a` la ceinture et transmettre a`
une interface usager l’ensemble des donne´es issues des 128 canaux SPIR et 32 canaux EEG,
ainsi que des modules supple´mentaires comme un acce´le´rome`tre ou des circuits d’acquisition
de canaux auxiliaires, utiles dans un contexte clinique.
L’instrument a e´te´ valide´ sur une quarantaine de sujets a` ce jour, lors de tests cognitifs
qui ont permis d’observer l’activite´ neuronale induite sur les donne´es acquises, a` travers le
calcul des modifications he´modynamiques, semblables a` celles de´crites par la litte´rature. Des
e´tudes de comparaisons statistiques a` un appareil commercial et de calcul de reproductibilite´
du signal sont pre´vues pour confirmer les validations qualitatives. L’appareil permettra par
la suite d’effectuer la surveillance de patients e´pileptiques sur de longues dure´es, en ame´-
liorant leur confort, pour des e´tudes pre´ope´ratoires, ou celle de patients lors d’ope´rations a`
cœur ouvert, dont l’oxyge´nation ce´re´brale doit eˆtre controˆle´e, les appareils existants e´tant
difficilement inte´grables en salle d’ope´ration.
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ABSTRACT
This master thesis describes the implementation and validation of a novel instrumenta-
tion able to acquire biosignals from two brain imaging technologies: electroencephalography
(EEG) and near-infrared spectroscopy (NIRS). The first one directly measures electrical
variations on scalp, while the other one can detect the blood oxygenation variations, which
can be correlated with cerebral activities. Contrary to others brain imaging modalities, the
both described here have potential to be portable, relatively inexpensive, with high temporal
resolution and allow to image the whole cortex in real time.
This work is part of a multidisciplinary team collaboration within the IMAGINC research
group, one of the goals being the development of a real-time, noninvasive and portable NIRS-
EEG signal acquisition system, able to communicate wirelessly with a computer, gathering
data from 32 EEG channels, 32 light sources and 32 light detectors, to image the whole
cortex. Existing commercial or research devices do not gather all of these features. The built
prototype fully meets the expected characteristics: composed of a helmet able to maintain
every optodes and electrodes on scalp, the wireless system can be attached to the belt and
transmit to an user interface the data provided by 128 NIRS and 32 EEG channels, as well
as additional modules like an accelerometer or auxiliary channel acquisition circuits, useful
in a clinical context.
The instrument has been validated on around forty subjects, during cognitive tests, the
results of which showed expected induced brain activities on acquired data, through the
calculation of haemodynamic variations, similar to those described in literature. We are also
conducting studies to statistically compare the prototype and evaluate the reproductibility
of biosignals, to confirm the qualitative validation developed here. In the future, the device
should allow to monitor epileptic patients on long periods of time, while improving comfort,
for preoperative studies, or patients undergoing open heart surgery, procedure in which the
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CO2 Dioxyde de carbone
CW Continuous wave (e´mission continue)
DAC Digital-to-analog converter (convertisseur nume´rique a` analogique)
DEL ou LED Diode e´lectroluminescente ou light-emitting diode
DOI Diffuse optical imaging (imagerie par diffusion optique)
DPF Differential pathlength factor (facteur de longueur de trajet diffe´rentiel)
ECoG E´lectrocorticographie
EEG E´lectroence´phalographie
ERP Event-related potential (potentiel e´voque´ par stimulation)
FIFO First-In, First-Out (premier arrive´, premier sorti)
fNIRS Functional near-infrared spectroscopy (spectroscopie proche infrarouge
fonctionnelle)
FPGA Field-programmable gate array (re´seau de portes programmables)
GBW Gain-bandwidth product (produit gain / bande passante)
GUI Graphical user interface (interface graphique usager)
HbO2 Oxyhe´moglobine
HbR De´soxyhe´moglobine
IRMf Imagerie par re´sonance magne´tique fonctionnelle
LCR Liquide ce´phalorachidien
MEG Magne´toence´phalographie
NIRS Near-infrared spectroscopy (spectroscopie proche infrarouge)
O2 Dioxyge`ne
PCB Printed circuit board (circuit imprime´)
ROI Region of interest (re´gion d’inte´reˆt)
SEEG Ste´re´oe´lectroence´phalographie
xiv
SNR Signal-to-noise ratio (rapport signal sur bruit)
SPD Silicium photodiode (photodiode au silicium)
SPI Serial peripheral interface (interface pe´riphe´rique se´rie)
SPIR Spectroscopie proche infrarouge
TEMP Tomographie d’e´mission monophotonique
TEP Tomographie par e´mission de positons
TIA Transimpedance amplifier (amplificateur a` transimpe´dance)
TMS Stimulation magne´tique transcranienne
TTN Time to nadir (temps de descente d’un signal)
TTP Time to peak (temps de monte´e d’un signal)




E´tudier l’activite´ du cerveau d’un individu est une source d’informations ine´puisable et
fascinante pour les neurosciences, dont le nombre de sous-disciplines (neurologie, neuropsy-
chologie, neurosciences comportementales...) en de´montre le foisonnement. Cette richesse en
inconnues la transforme en source d’espoir, a` la fois pour la communaute´ me´dicale qui œuvre
a` mieux comprendre les multiples souffrances lie´es aux troubles du cerveau, mais e´galement
pour l’eˆtre humain de´sireux d’obtenir des re´ponses sur soi, parfois d’ordre me´taphysique. Le
travail propose´ dans ce me´moire s’inscrit dans la premie`re cate´gorie : il est pre´sente´ ici un
instrument me´dical d’imagerie ce´re´brale base´ sur les techniques de la spectroscopie proche
infrarouge et de l’e´lectroence´phalographie. Afin de re´pondre aux attentes cliniques que nous
de´crirons plus tard, cet appareil met essentiellement l’accent sur deux crite`res majeurs : un
nombre de canaux suffisamment e´leve´ permettant d’imager simultane´ment tout le cortex d’un
adulte, et une portabilite´ autorisant le libre mouvement du patient sous surveillance.
1.1 Anatomie et roˆle du cerveau
Le cerveau est constitue´ d’un amas de cellules gliales qui forment le substrat dans lequel
des dizaines de milliards de neurones sont interconnecte´s, graˆce aux synapses, pour former un
re´seau de transmission d’influx nerveux. Ces signaux bioe´lectriques se propagent de proche
en proche a` travers les axones lors du de´clenchement de potentiels d’action d’un neurone :
lorsqu’un stimulus modifie le potentiel transmembranaire au-dela` d’un certain seuil, on parle
de de´charge du neurone (de´polarisation puis repolarisation). Ce phe´nome`ne chimique et e´lec-
trique consiste en un de´placement d’ions a` travers la membrane du neurone. Ceci permet a`
toutes les diffe´rentes parties du cerveau (cortex ce´re´bral, cervelet, hypothalamus...) de com-
muniquer entre elles. Chaque zone posse`de des proprie´te´s et roˆles diffe´rents, parfois encore
myste´rieux ; nous nous inte´resserons ici au cortex ce´re´bral : cette couche de matie`re grise de
quelques millime`tres d’e´paisseur, situe´e a` la surface du cerveau, posse`de de nombreuses cir-
convolutions qui en augmentent l’aire et compose la partie fonctionnelle du syste`me nerveux.
L’inte´reˆt scientifique de cette zone provient du fait que le cortex est la re´gion du cerveau qui
s’est la plus de´veloppe´e chez l’eˆtre humain lors de sa diffe´renciation avec les autres espe`ces,
et que, la bonne nouvelle, c’est e´galement la zone la plus facile a` imager, e´tant en surface,
directement sous le craˆne (Webster, 2009).
21.2 Bre`ve revue de diffe´rentes techniques d’imagerie ce´re´brale fonctionnelle
1.2.1 Techniques base´es sur les modifications he´modynamiques
1. La Spectroscopie Proche Infrarouge (SPIR ou NIRS : Near-Infrared Spectroscopy) est
une technique d’imagerie qui, applique´e au cerveau, est en plein essor depuis les anne´es
1990. L’injection de lumie`re infrarouge dans le cortex permet d’obtenir de l’information
sur les variations de concentration en he´moglobine. Cette technique non invasive posse`de
une forte re´solution temporelle et une re´solution spatiale de l’ordre du centime`tre. Cette
technique est de´taille´e dans la section 1.4.
2. L’Imagerie par Re´sonance Magne´tique fonctionnelle (IRMf ou fMRI : functional Ma-
gnetic Resonance Imaging) mesure les variations locales de de´soxyhe´moglobine (HbR)
dans le sang graˆce a` la susceptibilite´ magne´tique du sang de´oxyge´ne´. Ces variations
minimes peuvent eˆtre mesure´es au prix d’un traitement statistique complexe, et d’un
e´quipement dispendieux. Sa re´solution temporelle e´tant faible, l’IRMf se distingue graˆce
a` sa non-invasivite´ et a` des images d’une re´solution spatiale tre`s e´leve´e, meilleure que
toute autre technique, et donc tre`s utile pour les applications me´dicales pour lesquelles
il est ne´cessaire de localiser avec une pre´cision une zone du cerveau (Belliveau et al.,
1991).
3. La Tomographie par E´mission de Positons (TEP ou PET : Positron Emission Tomo-
graphy) se sert du fait que l’activite´ ce´re´brale est relie´e a` l’augmentation du flot sanguin
dans une re´gion du cerveau. La technique est invasive : on se sert d’un marqueur ra-
dioactif injecte´ dans le sang pour visualiser, a` l’aide d’une came´ra sensible aux rayons
γ, le flot sanguin et de ge´ne´rer une image 2D ou une reconstruction 3D du cerveau en
activite´. Ne´anmoins, la dure´e de vie du marqueur e´tant de faible dure´e, la re´solution
temporelle est faible, mais la re´solution spatiale est bonne. L’e´quipement est quant a`
lui imposant et dispendieux (Sandrini et al., 2011).
4. La Tomographie d’E´mission Monophotonique (TEMP ou SPECT : Single-Photon Emis-
sion Computed Tomography) est semblable a` la TEP, avec une re´solution spatiale plus
faible et une re´solution temporelle plus e´leve´e. Le couˆt de l’e´quipement est e´galement
plus abordable que la TEP.
1.2.2 Techniques e´lectrophysiologiques
1. L’e´lectroence´phalographie (EEG) est une technique relativement ancienne base´e sur la
mesure directe des variations du potentiel e´lectrique au niveau du scalp. Celle-ci est
de´crite plus pre´cise´ment a` la section 1.3.
32. La magne´toence´phalographie (MEG) de´tecte les variations des champs magne´tiques in-
duits par les courants cre´e´s lors de l’activation des neurones. Cet e´ve´nement a lieu
lorsqu’une taˆche cognitive consciente ou inconsciente requiert l’interaction entre plu-
sieurs neurones, ceux-ci subissent alors une de´polarisation (changement du potentiel
e´lectrique). L’ensemble des de´polarisations d’une zone du cerveau cre´e alors un champ
magne´tique assez puissant pour eˆtre mesure´ par des magne´tome`tres sensibles (Kraft
et al., 2009). Cette technique est tre`s encombrante, posse`de une re´solution spatiale
faible (voire moyenne pour les plus re´cents) mais une haute re´solution temporelle.
3. La Stimulation Magne´tique Transcranienne (TMS : Transcranial Magnetic Stimula-
tion) ne peut pas tout a` fait eˆtre mis sur le meˆme plan que toutes les autres techniques
pre´ce´demment de´crites, en cela qu’elle affecte neurologiquement le patient graˆce a` des
impulsions magne´tiques. C’est en provoquant de le´ge`res le´sions sur des zones controˆle´es
du cerveau que l’on peut observer la fonction cognitive de ces zones lors de leur stimu-
lation. Sa pre´cision temporelle se compte en millisecondes et sa re´solution spatiale peut
se re´duire a` un centime`tre (Sandrini et al., 2011).
Un re´sume´ des re´solutions temporelles et spatiales est pre´sente´ a` la figure 1.1. On peut
e´galement observer sur l’axe normal au plan le degre´ de tole´rance requis envers un patient a`


























Figure 1.1: Re´solutions temporelle et spatiale des techniques e´voque´es
(ide´e adapte´e de Lloyd-Fox et al. (2010))
41.3 L’e´lectroence´phalographie (EEG)
1.3.1 E´le´ments de physiologie
Comme de´crit plus haut, les cellules neuronales active´es voient leur potentiel membra-
naire modifie´. Ces variations locales de tre`s petite intensite´ deviennent mesurables lorsque
l’on conside`re un tre`s grand groupe de neurones situe´s dans une re´gion du cortex. Ces mo-
difications du champ de potentiels e´lectriques a` la surface du cortex repre´sentent donc des
activations globales des couches de neurones situe´es au-dessous de la zone observe´e.
1.3.2 Principe et instrumentation
L’e´lectroence´phalographie mesure donc cette superposition de champs de potentiels ge´-
ne´re´s par les de´placements d’ions au niveau des neurones. La technique, soupc¸onne´e au
xixe sie`cle, puis the´orise´e et applique´e a` l’eˆtre humain en 1924 par l’allemand Hans Ber-
ger, est de´sormais bien connue et maˆıtrise´e des scientifiques : a` l’aide d’e´lectrodes espace´es
re´gulie`rement a` la surface du scalp et d’un gel conducteur ame´liorant la conductivite´ a` l’in-
terface e´lectrode-peau, on peut de´tecter les variations d’activite´ ce´re´brale. Cette me´thode
non invasive, a` tre`s haute re´solution temporelle, mais faible re´solution spatiale, ne´cessite une
instrumentation qui amplifie les signaux bruts tout en atte´nuant les interfe´rences e´lectrosta-
tiques du lieu d’acquisition.
Deux autres types d’EEG existent :
– lors de l’ouverture de la boˆıte craˆnienne et de la mesure directe au contact de la surface
du cortex, on parle d’e´lectrocorticographie (ECoG). On e´vite ici l’atte´nuation du signal
due au craˆne a` cause de sa faible conductivite´, et permet d’atteindre une re´solution
spatiale bien plus grande qu’avec le simple EEG. La technique est e´videmment tre`s
invasive et est re´serve´e a` des cas cliniques complexes.
– si, de plus, les e´lectrodes sont des aiguilles enfonce´es dans le cortex pour surveiller des
zones plus profondes, et augmenter la se´lectivite´ des neurones, on parle de ste´re´oe´lec-
troence´phalographie (SEEG).
Tous les potentiels sont mesure´s par rapport a` une e´lectrode de re´fe´rence, que l’on place
habituellement sur CZ (du syste`me standardise´ 10-20), ou sur le front du patient (Klem et al.,
1999). Afin d’amplifier les signaux bruts, qui sont de l’ordre de quelques dizaines de µV, par
rapport au bruit, il est ne´cessaire d’avoir une instrumentation qui amplifie le signal d’un
gain d’au moins 1000, voire davantage, tout en conservant le bruit sous un certain niveau. Un
amplificateur de mesure permet cela en amplifiant le signal d’un grand gain tout en rejetant le
mode commun (similarite´s entre les e´lectrodes et la re´fe´rence). Un filtre passe-bande entre 0.5
et 100 Hz permet par la suite de restreindre la plage fre´quentielle du signal a` l’information
5clinique utile. La composante de bruit la plus nuisible provient des arte´facts du couplage
50/60 Hz avec les installations e´lectriques ambiantes. Celui-ci peut eˆtre diminue´ a` l’aide d’un
circuit ”d’asservissement de la jambe droite” (right-leg drive loop technique) (Webster, 2009).
Davantage de de´tails techniques sont pre´sente´s section 4.2.2.
1.4 La spectroscopie proche infrarouge (SPIR)
1.4.1 The´orie et principe de base
E´le´ments de physiologie
Les e´rythrocytes (globules rouges) sont les e´le´ments constitutifs du sang les plus nom-
breux. Ils permettent essentiellement de transporter le dioxyge`ne (O2) des poumons vers les
diffe´rents tissus et organes, et le dioxyde de carbone (CO2) dans le sens inverse. Le consti-
tuant le plus important des e´rythrocytes est l’he´moglobine qui peut se trouver sous deux
e´tats, ferreux ou re´duit, oxyge´ne´e ou non. Lors d’une inspiration, la pression e´leve´e en oxy-
ge`ne dans les poumons diffuse les mole´cules dans le plasma et les e´rythrocytes, le sang arrivant
au niveau des poumons se voit alors enrichit en oxyhe´moglobine (HbO2), he´moglobine dans
son e´tat oxyge´ne´. Au fur et a` mesure du de´placement du sang dans le corps, l’oxyge`ne se
de´tache pour eˆtre diffuse´ aux tissus qui en ont besoin. L’he´moglobine re´duite s’appelle alors
de´soxyhe´moglobine (HbR) (Rogers, 2010).
Le cerveau est irrigue´ par un re´seau d’arte`res qui permet au sang de de´livrer l’oxyge`ne.
Il est alors intuitif de penser que les zones du cerveau en activite´ requie`rent un plus grand
apport d’oxyge`ne. Il existerait alors une corre´lation entre les modifications locales de concen-
trations des deux types d’he´moglobines et l’utilisation fonctionnelle des re´gions corticales
concerne´es, appele´e couplage neurovasculaire. Les recherches dans ce domaine, notamment
ceux de Viswanathan et Freeman (2007), ont pre´cise´ cette corre´lation : le couplage se situerait
entre le signal BOLD (blood-oxygen-level-dependent), signal qui mesure les variations locales
en de´soxyhe´moglobine, et l’activite´ synaptique, ensemble des courants dans les dendrites,
correspondant sche´matiquement aux de´clencheurs des potentiels d’action. Ne´anmoins, ce su-
jet est toujours en de´bat dans la litte´rature. Toutefois, en mesurant les variations de [HbO2]
et de [HbR], on obtient une image fortement associe´e a` l’activite´ neuronale. Heureusement,
l’he´moglobine posse`de une particularite´ qui va permettre d’e´valuer ces variations.
La particularite´ des deux types d’he´moglobines est que ce sont des chromophores, parti-
cules absorbant certains rayonnements lumineux, aux coˆte´s de la myoglobine et de la cyto-
chrome oxydase. Ils posse`dent des spectres d’absorption bien particuliers qui leur confe`rent
des proprie´te´s qui ont permis l’e´mergence de la technologie SPIR. Ces spectres sont pre´sente´s
a` la figure 1.2. On peut observer que pour la lumie`re proche infrarouge (entre 700 et 900 nm),
6appele´e feneˆtre optique, HbO2 et HbR posse`dent des courbes de coefficient d’absorption qui
se croisent en un point, appele´ isobestique, situe´ a` 805 nm.
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Figure 1.2: Spectre d’absorption de l’oxyhe´moglobine (HbO2) et de´soxyhe´moglobine (HbR)
L’injection de lumie`re infrarouge dans le cerveau va donc permettre d’e´valuer les concen-
trations en he´moglobine, selon les crite`res pre´sente´s au paragraphe suivant. Il est ne´cessaire
de pre´ciser auparavant un dernier e´le´ment de physiologie important qui est l’influence de l’en-
semble des couches se´parant le cortex ce´re´bral du scalp. La lumie`re injecte´e doit traverser,
avant d’atteindre le cortex ce´re´bral situe´ au niveau de la substance grise, le scalp, la boˆıte
craˆnienne puis le liquide ce´phalorachidien (LCR) ; la lumie`re devant revenir au niveau du
scalp, ces couches sont traverse´es par deux fois. Ces couches, leur e´paisseur classique, leurs
coefficients d’absorption et de diffusion sont de´taille´s a` la figure 1.3.
Principe de l’imagerie optique
La technique d’imagerie par spectroscopie proche infrarouge a e´te´ de´crite pour la premie`re
fois par Jo¨bsis (1977), s’est de´veloppe´e dans les anne´es 90 jusqu’a` eˆtre commune´ment utilise´e
dans les anne´es 2000 ; plus de 3000 papiers scientifiques sont publie´s chaque anne´e sur le
sujet (Merzagora et al., 2008). Elle utilise les proprie´te´s biochimiques de l’he´moglobine vues
pre´ce´demment : si l’on illumine les tissus ce´re´braux a` l’aide de lumie`re infrarouge, et que
l’on surveille les variations d’intensite´ de la lumie`re re´fle´chie, on peut acce´der aux variations
des concentrations en he´moglobine graˆce a` la loi de Beer-Lambert. Afin d’atteindre le cortex
ce´re´bral, on doit placer une source lumineuse distante d’environ 3 centime`tres d’un photo-
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Figure 1.3: Mode`le des diffe´rentes couches a` la surface de la teˆte
(donne´es provenant de Okada et Delpy (2003))
diffuse´e jusqu’au cortex puis e´mergera au niveau du de´tecteur comme image´ dans la figure 1.4




Figure 1.4: Trajet the´orique de la lumie`re issue d’une source lumineuse jusqu’a` un
photode´tecteur
La loi de Beer-Lambert lie le rapport des intensite´s incidente et re´fle´chie aux deux phe´-




) = Lµa(λ) +G (1.1)
ou` A est l’atte´nuation lumineuse, I0 est l’intensite´ de la lumie`re incidente, I l’intensite´ de la
lumie`re de´tecte´e, L la longueur du trajet lumineux, et µa(λ) le coefficient d’absorption du
milieu a` la longueur d’onde donne´e et G un facteur inconnu repre´sentant la perte d’intensite´
cause´e par la diffusion (Delpy et al., 1988).
Toutefois, dans le cas d’un milieu inhomoge`ne comme celui e´tudie´, il faut y apporter des
raffinements :
– le coefficient d’absorption est e´gal a` la somme des coefficients d’absorption des e´le´ments
constitutifs du milieu, d’ou` :




ou` αi correspond au coefficient d’absorption molaire du composant i et Ci sa concen-
tration.
– la longueur du trajet est une longueur moyenne et peut eˆtre approxime´e par l’e´quation
suivante :
L = LS−D.DPF (1.3)
ou` LS−D est la distance entre la source de lumie`re et le de´tecteur, et DPF le facteur
de longueur de trajet diffe´rentiel (Differential Pathlength Factor). Cela revient a` dire
que la longueur du trajet effectue´ par la lumie`re est le´ge`rement supe´rieure a` la distance
interoptode.
Dans le cas de la SPIR en e´mission continue (CW : Continuous Wave - voir section 1.4.2),
en injectant les e´quations 1.2 et 1.3 dans l’e´quation 1.1, puis en la diffe´renciant par rapport
au temps, en tenant compte du fait que la puissance lumineuse incidente ne varie pas, que
le facteur G peut eˆtre conside´re´ constant (Obrig et Villringer, 2003) et que les variations du
terme
∑
i αi(λ).Ci sont faibles (les modifications de l’absorption sont principalement dues
a` l’he´moglobine et elles se font de manie`re homoge`ne) (Kocsis et al., 2006), on obtient la
nouvelle e´quation suivante :
∆A(λ) = ∆log(I(λ)) = LS−D.DPF (λ).(αHbO2(λ).∆CHbO2 + αHbR(λ).∆CHbR) (1.4)
Il a e´te´ montre´ par Hiraoka et al. (1993) que le DPF, peut eˆtre estime´ dans un milieu non
homoge`ne a` partir de simulations de Monte-Carlo. Les inconnues de l’e´quation 1.4 restantes
9sont alors les variations des concentrations en oxyhe´moglobine et en de´soxyhe´moglobine. Il
suffit alors d’effectuer cette mesure de variations d’intensite´ pour deux longueurs d’onde λ1

























La re´solution de ce syste`me a` l’instant t permet ainsi de de´terminer des variations tre`s
faibles de [HbO2] et [HbR] exprime´es en µmolaires. Ne´anmoins, il est impossible avec cette
me´thode de mesurer les valeurs absolues des concentrations, les re´sultats de´tectent seulement
les changements relatifs, soit la caracte´risation dans le temps de l’e´volution de l’activite´ de
diffe´rentes re´gions du cortex. D’autres techniques base´es sur la SPIR existent et permettent
la mesure des concentrations absolues, comme nous allons le voir a` la section suivante. A`
partir de ces variations temporelles et des emplacements des sources et de´tecteurs sur la teˆte,
l’obtention de cartes topographiques des activite´s he´modynamiques localise´es passe par la
re´solution d’un proble`me inverse complexe et sous-de´termine´ (Gibson et al., 2005). Toutes
les donne´es acquises dans ce projet ayant e´te´ traite´es a` l’aide de boˆıtes a` outils Matlab
pre´existantes, ce proble`me de reconstruction topographique ne sera pas de´veloppe´ davantage.
1.4.2 E´mission continue (CW), domaine temporel et domaine fre´quentiel
La technique de´crite auparavant est de la SPIR en e´mission continue (CW : Continuous
Wave) : pour cette me´thode, l’e´metteur illumine la zone d’une intensite´ constante et le photo-
de´tecteur mesure des variations dans le temps. Cela permet d’obtenir une re´solution spatiale
de 1 a` 3 cm et d’imager une couche d’un centime`tre de cortex ce´re´bral (Boas et al., 2004).
La spectroscopie en domaine temporel est une autre technique pour laquelle l’e´mission de
lumie`re se fait par pulsations de l’ordre de la picoseconde, l’intensite´ re´fle´chie est mesure´e,
mais e´galement le temps de trajet des photons. Contrairement a` la SPIR-CW, elle permet
de mesurer les proprie´te´s optiques du milieu observe´ (DPF, coefficients d’absorption µa et
de diffusion µ′s) et d’en de´duire les concentrations globales (et non plus relatives) en he´-
moglobine. Ne´anmoins, le taux d’e´chantillonnage est plus faible qu’en CW, tout comme sa
re´solution spatiale qui empeˆche son utilisation pour la localisation anatomique d’activite´.
Enfin, la dernie`re technique est une transposition de la pre´ce´dente au domaine fre´quentiel :
l’intensite´ lumineuse incidente est module´e a` quelques MHz, l’amplitude et la phase de l’in-
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tensite´ re´fle´chie permettant de retrouver les composantes optiques cite´es auparavant. Bien
qu’elle posse`de une grande re´solution temporelle, elle ne permet pas non plus de faire de la
localisation pre´cise (Ferrari et al., 2004).
Ainsi, le choix de la technique SPIR-CW est motive´ ici par la re´duction possible de
la taille de l’instrument, le taux d’e´chantillonnage assez e´leve´ pour voir les changements
he´modynamiques en temps re´el et surtout pour la possibilite´ qu’elle offre de localiser plus
pre´cise´ment les lieux d’activation ce´re´brale.
La figure 1.5 re´sume les trois techniques que sont la spectroscopie (a) en e´mission continue,










































Figure 1.5: Trois types de techniques SPIR (ide´e adapte´e de Kraft et al. (2009))
1.4.3 Points de divergences techniques
La the´orie de l’imagerie SPIR en e´mission continue a e´te´ pre´sente´e pre´ce´demment. En
pratique, les instrumentations peuvent diverger notamment dans les choix technologiques
des composants, qui influent sur la taille et le poids de l’objet, ou sur ses fonctionnalite´s.
Choix des longueurs d’onde
Le syste`me de l’e´quation 1.5 est re´soluble a` condition que les mesures pour un canal
{source + de´tecteur} soient faites avec au moins deux longueurs d’onde. Le choix des lon-
gueurs d’onde est sujet a` discussion dans la litte´rature et certaines e´tudes portent sur l’opti-
misation de ce choix (Sato et al., 2006). L’e´quation de Beer-Lambert diffe´rencie´e 1.4 supposait
que les changements de concentrations se fissent de manie`re homoge`ne : cette approximation
implique une diaphonie dans le calcul des concentrations des deux he´moglobines. Si seulement
deux longueurs d’onde sont utilise´es, Uludag et al. (2004) a montre´ expe´rimentalement que
cette diaphonie peut eˆtre minimise´e en choisissant des longueurs d’onde de part et d’autre du
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point isobestique a` 805 nm. De plus, l’utilisation de trois longueurs d’onde permet d’augmen-
ter la pre´cision, et les donne´es recueillies lors de la mesure au point isobestique ne de´pendent
pas de l’oxyge´nation, mais du volume sanguin. Les travaux actuels ont tendance a` se concen-
trer sur le choix de deux longueurs d’onde (Lloyd-Fox et al., 2010), l’apport de pre´cision ne
justifiant pas la complexification de l’instrumentation. Le syste`me pre´sente´ dans ce me´moire
effectue les mesures a` l’aide de deux longueurs d’onde a` 735 et 850 nm.
Distance entre les optodes
Comme montre´ a` la figure 1.4, la lumie`re d’un canal traverse la teˆte avec une forme en
banane. Pour imager le cortex ce´re´bral, il faut que la distance interoptode soit suffisante pour
que la lumie`re l’atteigne. Les travaux de Taga et al. (2007) montrent que chez l’enfant, le
rapport signal sur bruit (SNR) est maximal pour une distance de 2 centime`tres. Ne´anmoins,
la majorite´ des syste`mes existants utilisent des distances de 3 centime`tres, le cortex n’e´tant
pas suˆr d’eˆtre atteint chez l’adulte pour une distance infe´rieure.
Nombre de sources, de´tecteurs et canaux
Le nombre de canaux a e´galement e´volue´ au fil des anne´es. Les premiers travaux pre´sentent
principalement des syste`mes a` un seul canal, forme´ d’une source et d’un de´tecteur. Des
syste`mes multicanaux sont apparus pour obtenir des images simultane´es de diffe´rentes re´gions
du cortex. Les travaux de Watanabe et al. (2008) montrent par exemple la possibilite´ d’obtenir
des re´sultats sur de grandes zones tout autour du cortex a` l’aide de 84 canaux. Afin de couvrir
l’ensemble de la teˆte en utilisant une distance interoptode de 3 centime`tres, le syste`me SPIR
conc¸u ici posse`de 32 sources et 32 de´tecteurs. Chaque source peut eˆtre couple´e a` 4 de´tecteurs,
ce qui porte le nombre total de canaux a` 128.
Choix du type de source lumineuse
Pour produire la lumie`re infrarouge, trois types de sources peuvent eˆtre utilise´es (Strang-
man et al., 2002) :
– de la lumie`re blanche filtre´e dans l’infrarouge permet d’obtenir une bande e´troite de
longueurs d’onde a` des valeurs possiblement nombreuses. Ne´anmoins, la puissance d’illu-
mination est faible et l’e´quipement encombrant.
– les diodes laser ont l’avantage de pouvoir illuminer 100 fois plus que la lumie`re blanche,
et son association avec de la fibre optique, pour guider la lumie`re jusqu’au scalp, est
courant dans les instrumentations existantes. Utilise´es entre autres pour la cohe´rence
de l’e´mission, son couˆt et sa consommation de puissance sont e´leve´s.
12
– les diodes e´lectroluminescentes (DEL ou LED : Light-Emitting Diode) posse`dent une
puissance d’e´mission plus limite´e, dans une bande spectrale de 30 nm, leur consom-
mation en est re´duite, mais elles sont e´galement peu che`res, de tre`s petite taille et ne
ne´cessitent pas de circuit de pilotage complexe.
Pour des raisons d’e´conomies d’e´nergie et de place afin de rendre le syste`me portable,
nous utilisons ici des diodes e´lectroluminescentes.
Choix du type de photode´tecteur
Les photode´tecteurs se doivent de posse´der une tre`s haute sensibilite´, car peu de photons
issus de la source parviennent jusqu’a` lui, la lumie`re s’e´tant tre`s largement diffuse´e et absorbe´e
dans les tissus de la teˆte, notamment chez l’adulte. Ils se de´ploient, eux aussi, en diverses
technologies (Strangman et al., 2002) :
– les capteurs CCD sont peu utilise´s a` cause de leur sensibilite´ moyenne dans la bande
infrarouge.
– les tubes photomultiplieurs (PMT), d’une sensibilite´ tre`s haute, sont malheureusement
assez encombrants dans la gamme de fre´quences infrarouge.
– les photodiodes au silicium (SPD : Silicium Photodiode) sont utiles lorsque l’application
ne´cessite une de´tection de lumie`re qui varie grandement et rapidement d’amplitude,
mais leur sensibilite´ reste faible.
– les photodiodes a` avalanche (APD : Avalanche Photodiode) transforment les photons
rec¸us en un courant, qui se trouve eˆtre de´multiplie´ par un gain interne, cause´ par un
phe´nome`ne d’ionisation par impact, lorsque l’on applique au semiconducteur une haute
tension inverse de biais (entre 100 et 200 V). La sensibilite´ devient alors assez e´leve´e
pour des applications SPIR sur la teˆte d’un adulte.
Ces dernie`res sont le choix ide´al pour un syste`me portable, a` cause de leur haute sensi-
bilite´ et de leur faible encombrement. Il faut ne´anmoins conside´rer l’apport d’une source de
haut voltage pour biaiser les APD. Un circuit d’amplification a` transimpe´dance (TIA : Tran-
simpedance Amplifier), de´taille´ section 4.2.1, comple`te le canal d’acquisition pour obtenir un
gain suffisant avant l’e´chantillonnage.
1.4.4 Sources de bruit
L’acquisition de signaux de bonne qualite´ est essentielle dans un contexte clinique, notam-
ment pour une technologie e´mergente et sujette au de´bat comme la SPIR. Pourtant, cela se
re´ve`le souvent pe´rilleux duˆ aux multiples sources d’interfe´rences physiologiques, me´caniques
ou e´lectriques de´crites ici.
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Bruit instrumental
Classiquement, la plage fre´quentielle utile des signaux SPIR se situe entre 0.001 et 1 Hz
environ. Le choix d’un amplificateur ope´rationnel tre`s faiblement bruite´ et un filtre nume´rique
passe-bande sur cette plage permettent d’augmenter le SNR, le point de´licat e´tant d’obtenir
une puissance lumineuse et un gain d’avalanche suffisant pour que la de´tection de photons se
fasse au-dessus du plancher de bruit. Davantage de de´tails se trouvent section 5.3.
Installation du casque, cheveux et lumie`re ambiante
Le casque supportant les optodes se doit de posse´der certaines caracte´ristiques pre´cises
pour ame´liorer le signal SPIR. L’intensite´ du signal e´tant importante, les optodes doivent
eˆtre accote´es directement au scalp, en e´vitant que des cheveux ne se placent entre les deux.
Ceci passe par la possibilite´ d’e´carter les cheveux du chemin lumineux en les repoussant a`
la pe´riphe´rie des trous du casque, allongeant particulie`rement la dure´e d’installation d’un
casque. Aussi, la lumie`re ambiante de la salle d’acquisition peut interfe´rer avec la lumie`re
injecte´e, un casque sombre et opaque permet de re´duire drastiquement son influence. De
meˆme l’interconnexion des optodes avec le casque doit se faire de telle sorte a` ce qu’un
minimum de photons traverse l’interface entre les deux.
Arte´facts de mouvement
Une autre proprie´te´ importante du casque est sa stabilite´ sur la teˆte du patient. De´place´es,
les optodes ne mesureront pas les meˆmes zones au cours du temps. De plus, de par la tre`s
grande sensibilite´ des photodiodes, les signaux seront entache´s d’arte´facts de mouvement.
Ceci reste commun meˆme avec des casques commerciaux. Les travaux de Izzetoglu et al.
(2010) pre´sentent une technique de suppression de ces arte´facts a` l’aide de filtres de Kalman,
pour ame´liorer le SNR. L’utilisation d’un acce´le´rome`tre permettrait e´galement d’automatiser
la de´tection et la suppression de certains arte´facts (Virtanen et al., 2011).
Battements cardiaques, respiration et vasomotion ce´re´brale
Parmi les e´le´ments qui composent un signal SPIR mais qui ne renseignent pas sur l’activite´
ce´re´brale, on peut citer les battements cardiaques, la respiration et la vasomotion ce´re´brale
(Coyle et al., 2004). Lors de la contraction du cœur, la pression sanguine dans les vaisseaux
irriguant la teˆte augmente et les concentrations en he´moglobine aussi. Ceci apparaˆıt tre`s
nettement sur les signaux bruts avec une composante fre´quentielle autour de 1 Hz. Les travaux
de Gratton et Corballis (1995) ont introduit la possibilite´ de re´duire ces fre´quences proches
de la bande d’inte´reˆt, la difficulte´ e´tant la pseudope´riodicite´ des battements. La respiration,
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responsable de l’apport en dioxyge`ne au sang, influe e´galement sur les signaux autour des
fre´quences 0.2 a` 0.4 Hz, mais son impact peut eˆtre ne´glige´. Enfin, la vasomotion ce´re´brale,
connue e´galement sous le nom d’onde de Mayer, est un phe´nome`ne d’autore´gulation de la
pression sanguine souvent mesure´, mais qui demeure obscur. Sa fre´quence d’environ 0.1 Hz
peut bruiter les signaux d’activation ce´re´brale ; la technologie SPIR permet toutefois d’en
faire l’analyse (Obrig et al., 2000a).
On observe sur la figure 1.6 un signal SPIR classique sur lequel les battements cardiaques








Figure 1.6: Signal typique SPIR
Composante extrace´re´brale
Les modifications he´modynamiques mesure´es par la SPIR proviennent des changements du
flot sanguin ce´re´bral (CBF : Cerebral Blood Flow) et du taux me´tabolique ce´re´bral d’oxyge`ne
(CMRO2 : Cerebral Metabolic Rate of Oxygen). Lorsque le cerveau est active´, le flot sanguin
augmente pour apporter l’oxyge`ne ne´cessaire, tout comme le taux d’oxyge`ne. Ceci implique
une dilatation des vaisseaux sanguins irriguant le cortex. Cette modification s’ope`re e´galement
au niveau des veines situe´es entre le liquide ce´phalorachidien et le cortex. Ces veines, dites
piales ou basilaires, voient e´galement leurs concentrations en he´moglobine modifie´es, mais leur
volume ne change pas. Il se peut suivant l’agencement des optodes que la lumie`re infrarouge
traversant la teˆte passe par ses veines, interfe´rant avec la mesure re´elle du cortex. Ce proble`me
n’a e´te´ e´tudie´ que tre`s re´cemment par plusieurs e´quipes (Dehaes et al. (2011) ou Gagnon et al.
(2012)).
Aussi, l’influence ge´ne´rale de la composante extracorticale peut eˆtre soustraite en mesu-
rant les signaux SPIR pour un canal posse´dant une distance interoptode faible (1 cm). Cette
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mesure constitue un re´gresseur pour filtrer dans les autres canaux l’influence des couches
situe´es au-dessus du cortex (Gagnon et al., 2013).
1.5 Combiner la SPIR et l’EEG
De nombreux travaux e´tudient l’apport d’information de´coulant de l’utilisation simultane´e
de plusieurs techniques d’imagerie. On peut citer par exemple Gotman et al. (2006) associant
l’IRM fonctionnel et l’EEG pour le diagnostic de l’e´pilepsie, ou Huppert et al. (2008) avec
l’IRMf et la SPIR. Ces deux combinaisons sont motive´es notamment par le gain de re´solution
apporte´ par une technique par rapport a` l’autre (re´solution spatiale pour l’IRMf et temporelle
pour la SPIR ou l’EEG). Le cas de la SPIR avec l’EEG est de´taille´ ici.
1.5.1 Be´ne´fices de la multimodalite´
Dans l’optique de re´aliser un syste`me portable, les seules techniques d’imagerie se preˆtant
bien a` une re´duction de taille sont la SPIR et l’EEG. Aucune des deux techniques ne permet
d’obtenir une re´solution spatiale infe´rieure a` 1 cm, mais, la diffe´rence des phe´nome`nes bio-
logiques observe´s permet d’e´tudier les liens entre les modifications he´modynamiques (SPIR)
et e´lectrophysiologiques (EEG) (Shibasaki, 2008). Graˆce a` cette multimodalite´, les travaux
de Moosmann et al. (2003) montrent une corre´lation importante entre l’activite´ alpha (si-
gnaux d’EEG dans les fre´quences 8.5 a` 12 Hz) et les variations de [HbR]. Selon Horovitz
et Gore (2004), lors de la mesure avec l’EEG des potentiels e´voque´s (ERP : Event-Related
Potential), e´ve´nements re´pe´te´s un grand nombre de fois, la SPIR apporte des pre´cisions sur
la localisation de l’origine de ces activite´s corticales. Les travaux de Takeuchi et al. (2009)
montrent que la corre´lation entre les signaux d’EEG et de SPIR est plus forte qu’entre des
signaux d’EEG et d’IRMf. Ceci est duˆ au fait que l’imagerie SPIR est davantage sensible
aux variations he´modynamiques dans les vaisseaux les plus fins, les capillaires, tandis que
l’IRMf est sensible aux changements dans les petites veines. Enfin, l’utilite´ de l’association
est montre´e dans des e´tudes en neuropsychologie, comme celle de Wallois et al. (2012) sur le
langage.
De plus, les deux techniques sont relativement peu couˆteuses et la diaphonie entre elles
peut eˆtre minimise´e facilement, car n’agissant pas dans les meˆmes domaines de la physique
(diffusion lumineuse contre propagation e´lectrique), contrairement avec l’IRMf dont les ai-
mants supraconducteurs peuvent interfe´rer avec l’e´lectronique d’un autre appareil.
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1.5.2 Applications cliniques d’un appareil SPIR-EEG
La multimodalite´ d’un appareil SPIR-EEG portable en fait une solution de choix dans
certains domaines cliniques dont les principaux sont pre´sente´s ci-apre`s.
E´pilepsie
L’e´pilepsie est une maladie neuronale chronique dont les principaux symptoˆmes sont des
crises de convulsions incontroˆle´es d’une partie ou de tous les membres du patient, la fre´quence
et la dure´e des crises e´tant variables. Ces crises sont le produit de de´charges neuronales
chaotiques se re´pandant a` travers le cerveau, mais de´clenche´es par une zone pre´cise de celui-
ci. Sa cause est dans la plupart des cas inconnue, mais elle peut parfois eˆtre le re´sultat d’un
traumatisme craˆnien, de malformations ou d’une infection ce´re´brales. Selon l’Organisation
mondiale de la sante´ (OMS), l’e´pilepsie atteint environ 50 millions de personnes sur la plane`te
et correspond a` 0.5% du fardeau mondial des maladies. Pour le traitement de l’e´pilepsie, des
me´dicaments anticonvulsants permettent de maˆıtriser les crises dans la plupart des cas, sans
gue´rir le patient. Cependant, ils sont sans effet chez environ 30% des e´pileptiques, dont les
cas les plus graves ne´cessitent une intervention chirurgicale pour enlever la zone du cerveau
responsable des crises. Si la fre´quence et l’intensite´ des crises mettent en danger la vie du
patient, et que le foyer des crises se situe dans une zone corticale dont l’ablation n’est pas
susceptible de de´te´riorer l’e´tat neurologique, on peut alors pratiquer la re´section de la zone
e´pileptoge`ne, apre`s sa localisation pre´cise. Les premie`res ablations corticales re´alise´es a` partir
de la localisation du foyer e´pileptoge`ne ont e´te´ re´alise´es par Penfield et Steelman (1947) et
employaient l’e´lectroence´phalographie comme me´thode d’investigation. Les imageries a` haute
re´solution spatiale comme l’IRM peuvent effectuer des localisations tre`s pre´cises, notamment
en recherchant des le´sions ce´re´brales pouvant eˆtre a` l’origine de la maladie. Mais l’impossibilite´
de pre´voir la prochaine crise rend ces modalite´s parfois inefficaces, la crise elle-meˆme n’e´tant
pas image´e. Des acquisitions d’EEG de longue dure´e, associe´es avec la vide´o-EEG, permettent
de filmer et surveiller le patient et d’obtenir des donne´es lors d’une crise, ceci e´tant rendu
possible par la portabilite´ de l’instrumentation.
Les travaux de Steinhoff et al. (1996) ou encore d’Adelson et al. (1999) ont e´mis l’hypothe`se
que les changements he´modynamiques mesure´s par la SPIR permettent, comme l’EEG, de
late´raliser la zone de de´clenchement de crises. Les expe´riences re´centes de Wang et al. (2008)
ont confirme´es que la re´solution spatiale de la SPIR permettait une localisation plus pre´cise
du foyer. Des e´tudes utilisant l’EEG et la SPIR combine´es comme celles de Nguyen et al.
(2012) ou Roche-Labarbe et al. (2010) montrent que la multimodalite´ favorise la localisation
de la zone e´pileptoge`ne et l’e´tude des pointes-ondes (synchronisation autour de 3 Hz des
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oscillations dues aux de´charges). La SPIR peut e´galement eˆtre utilise´e pour e´valuer l’efficacite´
des anticonvulsants dans le cas de traitements me´dicamenteux (Arca Diaz et al., 2006).
Accidents vasculaires ce´re´braux (AVC)
Le manque d’irrigation sanguine du cerveau peut eˆtre rapidement de´vastateur : sans
apport en oxyge`ne, les tissus sont endommage´s, entraˆınant possiblement de graves de´ficiences
neurologiques ou la mort. Les accidents vasculaires ce´re´braux ont des origines diverses, mais
peuvent eˆtre divise´s en deux cate´gories : ische´miques lorsque qu’une arte`re apportant le sang
a` une partie du cerveau se trouve obstrue´e (80% des cas) et he´morragiques si une arte`re est
rompue (Rosenberg, 1998). Selon l’OMS, 6.2 millions de personnes sont de´ce´de´es en 2008
dans le monde des suites d’un AVC. La technologie SPIR permettant d’imager les variations
he´modynamiques en temps re´el et de manie`re portable, elle pourrait permettre la surveillance
de patients a` risque ((Li et al., 2012b)) ou l’e´tude de l’e´volution physique d’un patient atteint
d’un AVC, comme e´tudie´ par (Kato et al., 2002) ou Strangman et al. (2006).
De plus, lors d’une chirurgie a` cœur ouvert ou` la circulation du sang est de´vie´e par une
pompe, il est ne´cessaire de surveiller la saturation en oxyge`ne SaO2 (rapport de l’oxyhe´mo-
globine sur l’he´moglobine totale) notamment au niveau du cerveau, afin d’agir rapidement
si on assiste a` une chute de l’apport en O2. Un appareil SPIR-EEG permettrait alors, dans
ce contexte, d’apporter au clinicien l’information ne´cessaire sur les variations localise´es en
SaO2 graˆce a` la SPIR, tout en maintenant l’e´tat de conscience anesthe´sie´ du patient graˆce
au calcul de l’indice bispectral (BIS) avec l’EEG.
E´tudes neurophysiologiques, neuropsychologiques et interfaces cerveau-machine
Graˆce au caracte`re non invasif de la SPIR et de l’EEG, ces deux techniques peuvent eˆtre
employe´es a` l’e´tude du fonctionnement du cerveau : le cortex ce´re´bral est le support des aires
sensorielles et motrices, de meˆme que les zones re´serve´es au langage et une partie de la me´-
moire ; des protocoles, souvent associe´s avec les potentiels e´voque´s, aident a` la compre´hension
du de´veloppement de ces re´gions (Luck, 2005) (Leff et al., 2011).
Enfin, ces techniques semblent inte´ressantes pour les interfaces cerveau-machine qui per-
mettent a` l’homme de controˆler un appareil uniquement de manie`re mentale, pour par
exemple restaurer des fonctions physiques perdues, mais les informations mesure´es non inva-




Apre`s avoir pre´sente´ les aspects the´oriques des technologies de spectroscopie proche infra-
rouge et d’e´lectroence´phalographie, et les applications d’un syste`me les combinant, ce chapitre
se concentre plus particulie`rement sur les syste`mes SPIR-CW et EEG existants, commerciaux
ou issus de la litte´rature scientifique, en particulier ceux qui sont portables ou a` grand nombre
de canaux. Les articles de Wolf et al. (2007) et de Ferrari et Quaresima (2012) re´fe´rencent un
grand nombre d’instrumentations et de prototypes SPIR de´veloppe´s dans les anne´es 2000.
Afin de re´pondre aux attentes cliniques de´taille´es dans la section 1.5.2, l’encombrement
de l’appareil SPIR-EEG doit eˆtre re´duit pour permettre de le transporter facilement, voire
de l’attacher au patient sans le geˆner. Miniaturiser l’e´lectroence´phalographie est un de´fi rela-
tivement simple par rapport a` l’imagerie optique et des syste`mes commerciaux existent de´ja`,
transmettant en temps re´el les signaux par lien sans fil. La spectroscopie proche infrarouge
implique l’e´mission de lumie`re a` une certaine intensite´ pour qu’on puisse la de´tecter apre`s
la traverse´e des tissus. Le compromis de cette chaˆıne d’acquisition se situe dans le choix des
technologies d’e´mission et de de´tection : il faut limiter la consommation totale des e´le´ments,
en conservant assez de puissance de telle sorte a` ce que toute la teˆte puisse eˆtre image´e, meˆme
chez les adultes. En effet, l’e´paisseur des couches de tissus au-dessus du cortex change avec le
de´veloppement du craˆne : tandis qu’une distance source-de´tecteur classique pour l’adulte est
de 3 cm, une distance de 2 cm suffit chez le nouveau-ne´ (Bozkurt et al., 2005). De plus, le rap-
port signal sur bruit est diminue´ dans les re´gions occipitale ou parie´tale, en comparaison avec
la zone frontale qui ne´cessite moins de puissance lumineuse (Sato et al., 2004). Ainsi, certains
prototypes ne peuvent imager que le cortex frontal comme Vaithianathan et al. (2004).
D’autre part, un certain nombre de prototypes dits SPIR-EEG sont le re´sultat de la
combinaison de deux modules diffe´rents, comme Takeuchi et al. (2009). Ceci ne´cessite la
cre´ation d’un casque compatible avec les deux techniques, mais surtout la synchronisation
des donne´es dans deux interfaces a` ge´rer, ce qui augmente la complexite´ des acquisitions.
On peut distinguer alors plusieurs types d’instrumentations : les syste`mes SPIR-CW et
EEG portables et inte´gre´s, les syste`mes SPIR-CW possiblement compatibles avec l’EEG et
les syste`mes SPIR non portables, dont certains seront de´taille´s en guise de comparaison. Le
crite`re de portabilite´ est conside´re´ respecte´ lorsque l’instrumentation pourrait e´ventuellement
eˆtre porte´e par le patient.
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2.1 Syste`mes d’acquisition SPIR-CW et EEG
Le tableau 2.1 pre´sente trois syste`mes d’imagerie combinant SPIR-CW et EEG et ayant
un caracte`re portable duˆ a` leur encombrement limite´. Le premier est le syste`me de´veloppe´ par
Etienne Lareau (voir figure 2.1), dont les travaux ont forme´ la base technique de ce me´moire
et dont l’e´volution est pre´sente´e dans les chapitres 3 et 4. Le second est un syste`me inte´gre´
comprenant e´galement l’ECG, mais le nombre de canaux et la re´solution temporelle sont limi-
te´s. En comparaison, le troisie`me syste`me est une association de deux syste`mes commerciaux
de taille re´duite. La portabilite´ du syste`me SPIR utilise´ est cependant discutable, l’utilisation
de diodes laser et l’absence de batterie ne permettant pas au patient des de´placements libres.
Davantage d’informations se trouvent e´galement dans Rovati et al. (2004).
Tableau 2.1: Comparaisons des syste`mes portables SPIR-EEG en simultane´e









Alimentation Batterie Batterie Secteur
Transmission des
donne´es
Lien USB Lien Bluetooth Lien USB
Encombrement Re´duit Re´duit Moyen
SPIR







Nombre de sources /
de´tecteurs / canaux
8 / 8 / 32 6 / 12 / 12 5 / 4 / 20
















Figure 2.1: Prototype SPIR-EEG portable issu de Lareau et al. (2011)
2.2 Syste`mes SPIR-CW portables
Le tableau 2.2 pre´sente quatre syste`mes de taille re´duite d’imagerie SPIR-CW. Le pre-
mier provient de la compagnie NIRx (voir instrument a` la figure 2.2) et pre´sente des carac-
te´ristiques semblables a` celui de Lareau et al. (2011). Ne´anmoins, le syste`me ne´cessite une
connexion USB comme alimentation, et l’utilisation de photodiodes au silicium pourrait eˆtre
une limite dans les mesures occipitales chez l’adulte. La revue Ferrari et Quaresima (2012)
mentionne l’existence d’une version du NIRx NIRSport sans fil a` 32 sources et 32 de´tecteurs,
mais limite´e au cortex frontal. Aucune donne´e clinique n’est disponible pour confirmer le bon
fonctionnement dans ce cas. Le second, de la compagnie Artinis, est une version tre`s re´duite,
sans fil, mais n’image qu’une seule zone au niveau du cortex frontal. Les deux derniers appa-
reils, issus de Kiguchi et al. (2012) (provenant d’un de´partement de recherche d’Hitachi - voir
prototype a` la figure 2.3) et d’Hemmati et al. (2012), sont portables, comple`tement sans fil
pour le premier, avec une vingtaine de canaux SPIR, mais les deux sont e´galement re´serve´s


























































































































































































































































































































































































































































































































Figure 2.2: NIRSport : Prototype portable de la compagnie NIRx c©
http://nirx.net/imagers/nirsport
Figure 2.3: Prototype SPIR portable issu de Kiguchi et al. (2012))
2.3 Syste`mes SPIR-CW non portables
Le tableau 2.3 pre´sente trois instruments d’imagerie SPIR cliniquement e´prouve´s, a` titre
de comparaison avec les techniques portables vues pre´ce´demment. Les trois appareils sont
assez volumineux et difficilement transportables. Afin de maximiser l’illumination, tous uti-
lisent des sources laser, la consommation de puissance n’e´tant pas limite´e, dont l’intensite´ est,
de plus, module´e afin d’effectuer une meilleure discrimination du signal par rapport au bruit
(lumie`re ambiante ou autres sources module´es a` une autre fre´quence). On peut e´galement
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noter que le nombre de canaux simultane´ment mesurables est e´leve´ et n’est parfois limite´ que
par les possibilite´s ge´ome´triques de placement des sources et de´tecteurs.
Tableau 2.3: Comparaisons des syste`mes SPIR non portables
SPIR non portable








Encombrement Important Important Important
SPIR







Nombre de sources /
de´tecteurs / canaux
64 / 8 / 64 32 / 32 / 1024 6 20 / 16 / 52
Longueurs d’onde (nm) 690, 830 690, 830 695, 830
Fre´quence
d’e´chantillonnage (Hz)
6.25 - 100 25 10
2.4 Revue des ame´liorations possibles
Apre`s avoir de´taille´ les diffe´rentes instrumentations existantes, on peut extraire des in-
variants dans les proble´matiques pose´es par leur construction : l’utilisation de diodes laser
permet d’augmenter la puissance d’illumination et d’imager davantage de zones, mais leur
haute consommation de puissance en font un choix non recommande´ pour une application
portable. A` l’inverse, les diodes e´lectroluminescentes et les photodiodes a` avalanche sont des
choix inte´ressants pour une miniaturisation. Enfin, on constate, d’apre`s ces recherches, qu’au-
cun appareil SPIR ne peut imager tout le cortex (meˆme occipital) en temps re´el, avec un
grand nombre de canaux, de fac¸on totalement portable et a fortiori acque´rir simultane´ment
un grand nombre de canaux d’e´lectroence´phalographie. Ce me´moire s’inscrit donc dans la





6. Valeur virtuelle limite´e par la distance interoptode
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CHAPITRE 3
SYSTE`ME SPIR-EEG PORTABLE A` HAUT NOMBRE DE CANAUX
DESTINE´ AUX ACQUISITIONS CLINIQUES DE LONGUE DURE´E
3.1 Pre´sentation de l’article
Ce chapitre est la transcription de l’article soumis en avril 2013 dans Journal of Biomedical
Optics sous le nom ”High-Channel-Count Wearable NIRS-EEG System for Long-Term Clini-
cal Imaging”. Les coauteurs de l’article sont J. Le Lan, O. Dupuy, A. Kassab, M. Dehbozorgi,
P. Pouliot, P. Vannasing, D.K. Nguyen, S.A. Fraser, L. Bherer, M. Lassonde, F. Lesage et
M. Sawan.
3.2 Article : High-Channel-Count Wearable NIRS-EEG System for Long-Term
Clinical Imaging
Abstract
The monitoring of neurological pathologies like epilepsy and cerebrovascular accidents,
as well as neuroimaging protocols involving movement, requires continuous and noninvasive
brain imaging techniques. Among existing ones, near infrared spectroscopy (NIRS) and elec-
troencephalography (EEG) have the advantage of being inexpensive and may yield portable
solutions. Until now, efforts to develop multimodal NIRS-EEG systems did not combine
complete portability and high-count channels as most of them were a combination of two
distinct devices. This paper presents a novel instrumentation, with 128 NIRS and 32 EEG
channels to cover the whole adult cortex, light and battery-powered to improve portability,
transmitting data to an interface for real-time display. Two analog channels for auxiliary
data (e.g. electrocardiogram), eight digital triggers for event-related protocols and an ac-
celerometer for movement artifacts removal contribute to improve acquisition quality. The
system can run continuously but used battery requires charging once every around 24 hours.
The system was validated during finger tapping protocols on 18 subjects. Analysis confirmed
expected haemodynamic variations during tasks. Furthermore, we operated the system for 24
hours without signal quality degradation and investigated acquisition quality during whole-




Functional neuroimaging has increasingly seen its popularity grow in the research setting,
and more recently in clinical applications, thanks to the emergence of brain imaging tech-
niques through the 20th century. Despite technological progresses, the majority of current
imaging devices remain bulky, expensive and inappropriate for patient continuous monitor-
ing. Typical applications benefiting from continuous monitoring include pharmacoresistant
epileptic patient long-term monitoring for unpredictable seizure acquisition. Likewise, pa-
tients undergoing long surgery requiring brain irrigation control may benefit from a portable
and opening room-friendly instrumentation. In addition, in constrast to many imaging tech-
niques, a portable system would allow for acquisitions during whole-body movement.
Both near infrared spectroscopy (NIRS) and electroencephalography (EEG) brain imag-
ing techniques can be tolerated for long durations (Lloyd-Fox et al., 2010). First theorized
in 1977 (Jo¨bsis, 1977), NIRS is based on hemoglobin optical properties: this chromophore
absorbs infrared light differently depending on whether it is in its oxygenated form or not.
Coupling near infrared light-emitting sources with photodetectors, placed on the scalp ap-
proximately 3 cm apart from each other, allows the retrieval of the light intensity variations
of detected light scattered in brain tissues. From these, we calculate thanks to the modified
Beer-Lambert law (MBLL) (Delpy et al. (1988) ; Kocsis et al. (2006)) local concentration
variations of oxyhemoglobin [HbO2] and deoxyhemoglobin [HbR] in the cortex. Once the
physiological components are extracted from data, these variations can be linked to cortical
activities. NIRS signals proved to be useful for clinical applications like epilepsy (Gallagher
et al. (2008) ; Nguyen et al. (2012) ; Nguyen et al. (2013) ; Wang et al. (2008)), gait (Holtzer
et al., 2011) and stroke (Li et al., 2012b) studies.
Combining NIRS and EEG, the link between haemodynamic and electrophysiological
phenomena can be investigated and they may provide complementary informations on studied
diseases or cognitive processes (Shibasaki, 2008). Furthermore, NIRS and EEG are the
only techniques allowing brain imaging during exercise (Perrey, 2008), due to their relative
portability.
The localization of the focus that triggers seizures in epileptic subjects can ensue from
brain damages seen on anatomical images from MRI; but in some patients (especially those
with obvious visible epileptogenic lesion on MRI), brain activity measurements during a
seizure can also help localize areas of seizure onset and propagation. Despite the excel-
lent spatial resolution of MRI, it is not well-suited for long-term monitoring and not robust
to movement artifacts; today video-EEG remains the most valuable tool for neurologists
(Raghavendra et al., 2012). Yet, recent multimodal NIRS-EEG acquisitions demonstrated
great potential to facilitate the study of spike-and-wave discharges (Roche-Labarbe et al.
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(2010) ; Pouliot et al. (2012)), the localization of the focus (Nguyen et al. (2012) ; Machado
et al. (2011)), as well as the establishing of NIRS signals as a predictor to epileptic syn-
chronized spikes (Osharina et al., 2010). As to surgery requiring extracorporeal circulation,
NIRS can be used to monitor cerebral oxygenation levels to prevent them from falling below
a critical value (Murkin et al., 2007), while EEG informs on the depth of anesthesia (Sigl et
Chamoun, 1994); at the same time, it constitutes a predictor to the risks of cognitive decline
after the surgery (Slater et al., 2009). The NIRS technique can help in an equivalent fashion
study patient rehabilitation of motor skills after cerebrovascular accidents, for finger-tapping
tasks (Strangman et al., 2006) or gait (Miyai et al. (2001) ; Miyai et al. (2003)). It also can
be used for cerebrovascular health evaluation in the elderly (Suhr et Chelberg, 2013).
In these applications, current NIRS-EEG or wearable NIRS instrumentations are ham-
pered by limitations: most of them have a small number of channels (Chua et al., 2011), are
in some cases limited to frontal cortex imaging due to the low sensitivity of NIRS acquisition
chain (Kiguchi et al. (2012) ; Hemmati et al. (2012)) or are not completely wireless. Ferrari et
Quaresima (2012) notes that only one high-channel-count wireless device, NIRSport (NIRx
Medical Technologies LLC, 2011), is dedicated to adult frontal cortex imaging. Furthermore,
most NIRS-EEG instrumentations are a combination of two separate products (Takeuchi
et al. (2009) ; Rovati et al. (2007)), complicating installation and protocols. As far as we
know, no existing device provides the characteristics gathered in the one presented here:
high-channel count and high sensitivity for complete cortical coverage and full portability.
This paper presents a high-channel-count device representing an elaborated version of our
team work (Lareau et al., 2011), which was a combined NIRS-EEG prototype with a reduced
channel count (32 NIRS channels and 8 EEG channels). The proposed system is composed
of 32 infrared light sources, 32 photodetectors and 32 EEG electrodes. Each source can be
coupled with 4 detectors, offering a total of 128 NIRS channels to cover the whole cortex
simultaneously. Weighing 650 grams and measuring 12x9x7 cm3, the battery-powered device
is lightweight and small enough to be worn at the belt, communicating wirelessly with a
LabVIEW-based graphical user interface, which displays recorded signals in real-time. The
NIRS detection chain is sensitive enough to obtain a good signal-to-noise ratio (SNR) in every
area of the cortex, either frontal or occipital, even in the presence of hair. We also emphasize
efforts made to facilitate and improve clinical use thanks to comfortable custom-made cap
composed of connectors that help stabilize the optodes on the head for long acquisitions, or
acquisitions involving movement, and also two analog auxiliary channels, eight digital triggers
and an accelerometer as additional features.
In this work we describe the validation of acquired haemodynamic signals through mo-
tor task protocols on multiple seated and immobile subjects, and another one during gait,
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showcasing the potential of this portable system.
3.2.2 Materials and methods
General description
The instrumentation is composed of two main parts (see Fig. 3.1): a cap with optodes, and
a control module, linked together with light electrical wires similar to EEG helmet designs.
Figure 3.1: NIRS-EEG prototype parts: a) cap, b) control module, c) optode design, and
d) double optode to gather signal from superficial layers.
We developed different types of helmets depending on protocols: either small patches
for specific area imaging thanks to a dense distribution of connectors, or a full head cap
that allows simultaneous recordings of a large region of the cortex. The latter, made of
neoprene, is composed of round equidistant connectors 3 cm apart all around the surface
of the scalp. The holes within connectors allow users to remove hair from the light path
before fastening the optodes, improving signal SNR. NIRS emitter and detector circuits fit on
0.95 cm2 round printed-circuit boards (PCB) that are packaged in 3D-printed plastic housing
to plug into these cap connectors. Inside the housing, a smooth spring pushes the sensor
towards the head, providing improved light coupling between scalp and optode, limiting
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infrared light scattering between the cap and the scalp, while connector design prevents
ambient light pollution. Emitter and detector PCB sizes are identical to provide modularity
in the placement pattern. Scalp EEG electrodes can be inserted through the neoprene at
desired locations and fixed with conductive paste. With this design, most of the installation
time is due to hair removal process, and usually lasts 15 to 45 minutes, depending on how
many optodes are used. The headset is comfortable enough to be worn for a few hours.
Furthermore, we developed a separate connector and socket that can combine both emitter
and detector for short distance channels (see Fig. 3.1(d)). Separated by 1 cm, these optodes
measure extracortical haemodynamic variations. By building regressors to extract cortical
component from NIRS curves, they could significantly improve signal SNR (Gagnon et al.,
2013). Four such short channels are distributed on the scalp at different key locations.
The prototype can retrieve information from the 128 NIRS channels and 32 EEG elec-
trodes. During an acquisition, the control module gathers 8 EEG and 4 NIRS data samples
at a time, then proceeds with data packaging and sends them on a serial port towards a com-
puter through a USB cable or a Bluetooth device. A graphical user interface (GUI) developed
with LabVIEW retrieves data packets for real-time processing. The GUI can display a total
of 294 curves (256 NIRS curves for 128 channels times 2 wavelengths, 32 EEG curves, one
curve for the digital triggers, 3 accelerometer curves and 2 auxiliary analog curves) and record
them for post-processing. The power consumption during an acquisition using 32 emitters
and 32 detectors at full illumination is 2.4 W when a USB cable is used, and 2.6 W with the
Bluetooth link. In the worst case scenario, with the 7.4 V, 10 Ah battery, the prototype is
able to run an acquisition uninterrupted over a period of 24 hours.
In Fig. 3.2, the global architecture of the developed prototype is presented, with the NIRS
and EEG acquisition chains, and digital links with control module and computer.
NIRS circuitry
The NIRS emitter is a small size two-wavelength (735 & 850 nm) light-emitting diode
(LED) from Epitex, and the detector is an avalanche photodiode (APD) S2384 from Hama-
matsu coupled with a transimpedance amplifier (TIA) circuit, embedded on the round PCB,
the current-voltage gain is set at 10 MV/A, with a measured 3 dB frequency cut-off of
28 kHz. A negative high voltage (around -150V), generated on the control module by a
high-voltage DC-DC converter regulator (EMCO, CA02-5N), biases all the APDs to pro-
vide enough sensitivity to detect diffused infrared light and is current-limited for patient
protection. Justification of these technologies have been discussed in Lareau et al. (2011).
On the control module, eight 8-channel digital-to-analog converters (DAC) set the illumi-











































Figure 3.2: Global architecture of NIRS-EEG prototype.
converters (ADC), preceded by anti-aliasing filters, digitalize amplified TIA measurements
with a resolution of 16 bits. As the light sources are not modulated, but only time-multiplexed
to decrease power consumption, the duration of light emission and detection has to be as short
as possible to allow sampling from all 128 channels in 1/20th of a second, the sampling rate
of NIRS channels being 20 Hz in this design. This was made possible by maximizing the
frequency cut-off value of the TIA. For each wavelength of every emitter, a stabilizing period
of time precedes the sampling of the four coupled detectors (see Fig. 3.3). For each detector,
8 samples are averaged, and 8 other samples taken in the dark are substracted to reject
ambient lighting and interchannel crosstalk, improving SNR.
LED power consumption is drastically decreased by time-multiplexing: the pulse duration
is equal to 390 µs. At maximal LED illumination, the equivalent total illumination power
is 140 µW for each wavelength, reducing the risks of tissue heating. The duty cycle of the
gathered emitters is 0.5, meaning that the light emission is equivalent to one LED emitting
50% of the time. Sensitivity was furthermore improved by maximizing the gain of APDs: the
bias voltage is set separately for each APD through potential dividers adapting the unique
high voltage signal coming from the regulator.
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Figure 3.3: Time-multiplexing of LED illumination.
EEG circuitry
The EEG acquisition chain consists of amplification and filtering of the difference between
measurement and reference electrodes. An instrumentation amplifier at the front-end cuts
the common mode and noise while amplifying the signal by 100, then a bandpass filter is
applied between 0.1 and 100 Hz and the signal is once again amplified by 100. A reference
circuit places the head to a potential of 2.5 V which contains feedback signals from two
electrodes placed on the mastoids for common mode rejection.
The EEG acquisition chain is separated as much as possible from the NIRS chain for
crosstalk elimination and parallelism implementation. The four 8-channel ADCs dedicated
to EEG signals digitalize data in parallel with the NIRS signals through their own SPI bus,
recording 320 samples per second for each channel with a resolution of 16 bits.
Digital architecture
The embedded circuitry consists of three stacked PCBs and battery for a total size of
12x9x7 cm3 and a weight of 650 grams. The first PCB contains an Altera Cyclone III low-
power Field-Programmable Gate Array (FPGA), flash memory and random-access memory
(RAM) to control through SPI buses the acquisition chains of different modules. It also
contains the high-voltage regulator and its controlling circuitry, several regulators for different
voltage supplies (5 V for analog parts and 3.3 V for digital parts), and the protection and
low-power-detection circuits for a rechargeable Li-Ion 7.4 V, 10 Ah battery.
An accelerometer is included on this same PCB, providing movement information along
the three axes at a rate of 50 Hz for each axe. This data can be used to quantify movement
during a task (e.g. gait), and help distinguish, after an acquisition, artifact movement from
haemodynamic variations. Also, two BNC connectors can be used to plug external analog
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signal for simultaneous digitalization at 340 Hz with 12-bit resolution, for example ECG or
analog trigger. An optical isolation on SPI lines prevents the prototype from being possibly
connected to the power grid, protecting the patient from leakage path. Eight digital triggers
complete the additional features: these help identify and synchronize with data 256 different
events during event-related potential protocols. These lines are protected just as the previous
analog channels.
The two other PCBs are identical and contain the 32 EEG acquisitions chains (16 on
each board), and the DACs and ADCs for infrared light illumination and detection, the
anti-aliasing filters, and the connectors towards the sensors and electrodes. An overview































Figure 3.4: Distribution of various parts and circuits on the control module.
The link between the control module and the computer is either a UART RS-232 serial
port emulated on a USB cable by a FTDI chip, or a Bluetooth serial port module (OBS421
from connectBlue), able to transmit the required 328 kbps bit rate during an acquisition.
The developed communication protocol includes transfer error detection and allows ulterior
interpolation of data if packets are lost during their transmission. Through USB cable, the
number of lost data is negligible, contrary to Bluetooth communication, where interferences
and set-up modifications can alter signal quality; in this case, the protocol can support signal
loss for three seconds without the need to start over an acquisition.
The data is sent to a LabVIEW-based interface. Prior to an acquisition, the user is in-
vited to configure specific parameters: for each emitter, its illumination power and its four
associated detectors, and the APD common bias voltage. These parameters and comments
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are recorded in a configuration file along with data, and can be imported from a previous
acquisition. A calibration window helps detect if one curve is saturating or does not receive
enough light, indicating a need for changing a parameter or optode installation verification.
The curves are recorded in real-time in a LabVIEW format. A Matlab script imports data
towards HomER format (NIRS analysing toolbox from Huppert et al. (2009) for data pro-
cessing.
Signal validation studies
As the EEG amplification circuits have not changed since the previous implementation,
we do not present here validation results for electroencephalography and refer to Lareau et al.
(2011) for performance. We tested the NIRS signal during a finger-tapping task, by imaging
the left motor cortex of 18 right-handed subjects (12 men and 6 women, mean age of 28 ±
6). As shown in Fig. 3.5, we placed four emitters and eight detectors on a 10 x 8 cm2 zone
on the contralateral hemisphere, for a total of 14 channels, the source-detector distance were
3-centimeter long. We developed this cap to match the optode pattern described in Huppert
et al. (2006). For all subjects, a reference point between the optodes E2, E3 and D7 has been
placed on the C3 location, according to the international 10-20 system (Klem et al., 1999).
E1
D1 D2 D3 D4
D5 D6 D7 D8
E2 E3 E4
#1 #2 #3 #4 #5 #6 #7
#8 #9 #10 #11 #12 #13 #14
C3
C3
Figure 3.5: Emittor and detector placement on the scalp and numbering of channels.
The paradigm, described in Fig. 3.6, consists of a baseline acquisition of 60 seconds,
then 10 blocks each composed of 30 seconds of finger-tapping task of the right hand and 15
seconds of rest. During the task, subjects joined their thumb with every other finger in a
specific order and at a specific rate. As the frequency of finger-tapping has an impact on
the haemodynamic variations (Kuboyama et al., 2004), we asked the subjects to synchronize
their tapping task with a metronome beating at 4 Hz, limiting variability between subjects.
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Figure 3.6: Description of the paradigm.
Even if all channels are identical on the board, we evaluated the feasibility of acquisitions
using more channels, by testing one subject in similar conditions, but with a higher number
of channels: 16 emitters and 16 detectors (for a total of 64 NIRS channels) were used to
image simultaneously the contralateral and ipsilateral hemispheres around C3 and C4 areas,
as shown in Fig. 3.7, during left then right-hand finger-tapping tasks. Here, only 5 blocks of
stimulation were used for each hand.
We demonstrated the portabiliy of the system and the capability to retrieve haemody-
namic responses during movement, through a finger-tapping task during gait, using the same
optode placement from Fig. 3.5, the device being attached to the belt of the subject. The
paradigm was the same as before, however, while stimulation, the subject was walking on a
treadmill at a normal pace (3,2 km/h). The subject stopped walking during rest periods. To
retrieve haemodynamic variations due to gait only, we also measured NIRS signals during
the gait protocol, but without the finger-tapping task.
3.2.3 Results
All NIRS data were first processed with the toolbox HomER: considering the finger-
tapping task, we filtered the raw curves between 0.005 and 0.1 Hz to retrieve the slow haemo-
dynamic variations while eliminating slower drifts, and averaged the hemoglobin concentra-
tions along the 10 activity-rest sequences. All concentrations represent a variation during
activation relative to baseline values, thus are expressed as delta concentrations. With the
exception of the acquisitions during gait for which principal component analysis filter for
motion artifact removal was applied, no additional signal processing was used.
For topographic reconstructions of activations, we used a Matlab toolbox, NIRS10, de-
veloped in house (Pouliot et al., 2012) based on SPM (Friston et al., 2007) and NIRS-SPM
(Ye et al., 2009). Standard NIRS data processing was performed: normalization by temporal
median for each channel, MBLL law to get concentrations assuming differential pathlength
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Figure 3.7: Optode placement during the C3-C4 simultaneous imaging.
values of 6.11 at 735 nm and 5.89 at 850 nm, partial volumes of 50 for both chromophores
and bandpass filtering between 0.01 and 0.67 Hz. The block protocol was convolved with
the canonical SPM8 hemodynamic response function and the GLM response (t-statistic) was
estimated according to the precoloring method described in Ye et al. (2009). A dorsal 2D
topographic view was reconstructed and activations were corrected for false positives due to
multiple comparisons using the Euler characteristic (EC) method (Li et al., 2012a). Dorsal
view maps were averaged with equal weighting to obtain the group results, with threshold
also EC corrected.
We carried out some long acquisitions on polyester resin phantom to confirm software and
prototype capability to maintain signal quality over time. During 24 hours without a break,
the software was able to record every curves with no data loss, and we evaluated the NIRS
signal quality by measuring the evolution of standard deviation of the signal on phantom:
from beginning to end, standard deviation (calculated on periods of 60 seconds) was constant
and equal to 1.2 mV (for a 5 V ADC input range).
Contralateral imaging of motor task
For each of the 18 subjects, we evaluated the averaged evolution of HbO2 and HbR
concentrations during the task and rest, on the 14 acquired NIRS channels placed on the
motor cortex. The haemodynamic response averaged over all subjects is presented in Fig. 3.8,
through the evolution of [HbO2], [HbR] and [HbT], the total hemoglobin, during stimulation.
Fig. 3.9 shows the topographic reconstructions of ∆[HbO2] and ∆[HbR] for each subject,
35
generated by the toolbox NIRS10, while Fig. 3.10 shows the averaged group results. To
gather results across subjects, we defined here the region of interest (ROI) of each subject as
the channel in which the difference between the mean of ∆[HbO2] and the mean of ∆[HbR]
during task was maximized, typical of a haemodynamic activation. Also, we defined time
to peak (TTP) or time to nadir (TTN), the mean time for respectively ∆[HbO2] or ∆[HbR]
to reach 90% of respectively the maximum or the minimum of the signal, after stimulation
onset.
Table 3.1 shows the average of ∆[HbO2] and ∆[HbR] on the region of interest during
the 30 seconds of task, with standard deviation along stimulation blocks, and the TTP and
TTN for the 18 subjects. With the exception of one subject (No.14), we found an increase
in [HbO2] (11.1 µM on average) and a decrease of [HbR] (-4.1 µM) during task performance.
33% of the regions of interest were in channel 4, and their distribution was globally around C3
location. We measured an average TTP of 12.8 seconds and an average TTN of 18.5 seconds
with a large dispersion of values: 50% of TTP values belonged to the interval [6,10] seconds.
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Figure 3.8: Haemodynamic response in region of interest averaged along every stimulation
blocks of every subjects. Error bars are standard errors of the mean.
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Figure 3.9: Topographic reconstructions of the oxy- and deoxyhemoglobin concentration
variations during task for each of the 18 subjects. Color bars represent the estimated
t-statistics.
Simultaneous contralateral and ipsilateral imaging of motor task
Fig. 3.11 shows topographic reconstructions of averaged HbO2 concentration variations
during left and right stimulations on a head model. Again, we extracted the region of interest
for each paradigm and evaluated the mean of averaged hemoglobin concentrations along the
30 seconds of stimulation. We calculated the same parameters for the symmetrical region
(ipsilateral). All these results are presented in Table 3.2. Region of interest during left hand
task was found to be located around C4 in the right cortex, and during right hand task,

















Figure 3.10: Dorsal view of averaged group results. Color bars represent the estimated
t-statistics.











1 31 M 6.5 ± 2.9 -3.0 ± 0.5 16.5/21 7
2 33 M 12.1 ± 4.5 -8.9 ± 2.6 23.3/24.7 5
3 28 M 11.8 ± 11.9 -10.0 ± 13.4 6.4/6.8 13
4 38 M 6.6 ± 2.8 -2.4 ± 1.4 9.7/20 7
5 33 M 3.9 ± 5.6 -1.9 ± 2.6 7.4/20.7 4
6 23 M 7.7 ± 4.3 -0.1 ± 1.4 12.4/28.5 6
7 30 M 7.0 ± 5.3 -3.4 ± 4.1 7.4/9.8 4
8 25 F 18.1 ± 10.7 -9.9 ± 12.5 24.2/27.6 12
9 24 M 19.3 ± 7.0 -8.0 ± 7.5 22.3/26.7 12
10 24 M 16.3 ± 24.5 -2.1 ± 23.8 15.8/19.4 12
11 25 F 10.1 ± 4.7 -3.0 ± 3.3 10.8/13.4 5
12 21 M 11.8 ± 6.5 -2.3 ± 3.8 6.4/7.7 4
13 22 F 5.8 ± 9.0 -1.8 ± 6.6 6.6/10.2 2
14 25 F 14.5 ± 5.2 0.3 ± 4.1 24.2/29.2 3
15 42 M 5.4 ± 3.4 -1.6 ± 1.1 12.9/11.3 4
16 28 M 18.3 ± 8.2 -2.8 ± 3.1 8.4/24.2 3
17 21 F 18.6 ± 11.9 -12.2 ± 9.4 8.8/9.3 4
18 31 F 6.4 ± 2.3 -1.5 ± 1.0 7.6/23.1 4
All
(average)
28 ± 6 — 11.1 ± 5.3 -4.1 ± 3.8 12.8/18.5 —
Note: Values are the mean ± standard deviation.
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these channels an increase of [HbO2] and decrease of [HbR].
















Figure 3.11: Topographic reconstructions of oxyhemoglobin concentrations ∆[HbO2] at the
middle of the task of left and right hand finger tapping. Units are in µM.
Table 3.2: Means of haemodynamic variations in region of interest during 30-second left





∆HbO2 (µM) ∆HbR (µM)
Left hand Contralateral 3.1±2.2 -1.8±1.5
Left hand Ipsilateral -0.9±3.5 -0.3±2.6
Right hand Contralateral 4.6±3.2 -3.0±3.0
Right hand Ipsilateral 1.0±3.5 -1.5±1.9
Note: Values are the mean ± standard deviation.
Finger-tapping task during gait
Fig. 3.12 depicts one example of motion influence on NIRS curves during gait: Fig. 3.12(a)
shows the Z-axis accelerometer curve on which we see 15 seconds of rest, then 30 seconds
of stimulation (i.e. gait), and then rest again. We observe positive (respectively negative)
spikes representing the impact of the left (respectively right) foot on the treadmill, so that
the subject made approximately 56 steps in this stimulation block. Fig. 3.12(b) shows a
synchronized typical raw NIRS curve, on which we observe physiological variations (heart-
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Figure 3.12: Typical NIRS signal and accelerometer curve evolutions during gait.
showed sudden discontinuities in signal baseline, due to optode displacements, but they were
rare.
From the paradigm combining gait and the finger-tapping task, we found that the re-
gion of interest was on channel 4, then we retrieved the evolution of [HbO2] and [HbR] for
this channel. Fig. 3.13(a) shows these evolutions in the same ROI during gait only, and
Fig. 3.13(b), during simultaneous gait and finger-tapping. We observed higher activation on
ROI during finger-tapping compared to gait only. We calculated the averages of haemody-
namic variations for both tasks: for gait only, 1.9 ± 2.7 µM for [HbO2], -0.2 ± 0.8 µM for
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Figure 3.13: Haemodynamic variations in region of interest during a) gait and b) gait +
finger tapping. Error bars are standard errors of the mean.
3.2.4 Discussion
Contralateral imaging of motor task
In Fig. 3.9 and Fig. 3.10, we visually observe repeatable and significant haemodynamic
activations in expected regions, around C3 location, through increase in oxyhemoglobin and
decrease in deoxyhemoglobin.
For 95% of subjects, the observed variations of [HbO2] and [HbR] are qualitatively similar
to typical haemodynamic responses described in literature. Only one subject shows increase
in [HbR], but the value is low compared to typical order of magnitude of other responses,
and with high standard deviation. Quantitatively, the averaged delta concentrations across
subjects for both chromophores are also similar to results provided by Huppert et al. (2006),
who detected [HbO2] and [HbR] changes of 7.9±1.8 µM and -2.2±1.4 µM respectively, aver-
aged on 10 subjects, in the same regions during finger-tapping tasks. Moreover, the observed
variability to clearly retrieve increase or decrease patterns has been highlighted by Sato et al.
(2005), and is in good concordance with our results. If we consider that the frequency of
the tapping task has been respected by all subjects, the variability of mean concentrations
between subjects can be explained by physiological variability, different partial volume effect
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due to the low spatial resolution of NIRS technique, and by modulations in the intensity of
task. Usually, a more intense task results in higher activation (Horovitz et Gore, 2003).
TTP and TTN show relative variability among subjects: in general, we see in half of
subjects a peak in oxyhemoglobin temporal response after 6 to 10 seconds, and the remaining
subjects show a second and higher peak around 20 seconds. For almost every subjects, the
nadir of [HbR] comes after the peak of [HbO2], which is coherent with results gathered in
Leff et al. (2011), noticing that [HbO2] usually peaks 5 to 10 seconds after stimulation onset,
while [HbR] decrease pattern is more variable.
Simultaneous contralateral and ipsilateral imaging of motor task
By using more channels, we can simultaneously acquire signals from both hemispheres:
Fig. 3.11 shows increases in [HbO2] especially on motor cortex contralateral to task. Con-
centration values describe haemodynamic activations not only in the contralateral region but
also in the ipsilateral region for right hand task, despite higher standard deviation. This
phenomenon has already been observed in literature, for example in Holper et al. (2009).
These activations are less intense than with low channel count protocols because of larger
partial volume effect due to the cap used. Overall, the device can simultaneously retrieve
information from large cortical coverage.
Finger-tapping task during gait
During movement associated with the gait stimulation, the accelerometer clearly dis-
tinguishes every step made by the subject and therefore provides gait information during
acquisitions. The NIRS curve shows good concordance with the accelerometer curve shape.
We observe, from haemodynamic reconstructions, small responses during gait only, results
that have been described by Suzuki et al. (2004): walking at 3 km/h may induce an activation
in sensori-motor cortex. During simultaneous tasks of walking and finger-tapping, we notice
higher haemodynamic responses, similar to those found on immobile subjects. By compar-
ing both protocols during gait, without then with finger-tapping, we can conclude that the
responses in the second validation paradigm may be due to a combination of both stimula-
tion tasks, but with a larger impact of the finger-tapping task. Above all, these preliminary
observations suggest that the device may be used for brain imaging during movement.
No further data processing was implemented, but the accelerometer could also help detect
and remove baseline motion artifacts automatically (Virtanen et al., 2011). The accelerometer
module could possibly be displaced on the cap for more accurate motion detection.
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3.2.5 Conclusion
To answer the need of portability to conduct functional brain imaging studies like epilepsy,
stroke or gait monitoring, we developed a novel instrument, which can image the full cortex
of an adult patient, through a wireless wearable module, that can be connected to 32 IR
emitters, 32 detectors and 32 EEG electrodes, for a total of 128 NIRS and 32 EEG channels.
Using a finger-tapping task on 20 subjects, we established that haemodynamic activations
can be retrieved with high repeatability. Protocols involving subject movement (i.e. gait)
demonstrated the potential of portability of the device. It is able to acquire signals and send
them wirelessly to an interface displaying curves in real-time, and this for a period of 24 hours
without battery replacement. It also provides features that will help clinical acquisitions and
artifact removal technique implementations, like analog and digital auxiliary channels and
accelerometer module.
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CHAPITRE 4
ANALYSE APPROFONDIE DU SYSTE`ME ET DES CHOIX
TECHNOLOGIQUES EFFECTUE´S
Ce chapitre consiste en un approfondissement de certains e´le´ments techniques importants
repre´sentant un comple´ment au contenu de l’article. L’architecture nume´rique et logicielle et
ses optimisations y sont de´voile´es, ainsi que les travaux effectue´s sur l’interface graphique et
sa liaison avec l’instrumentation. Les choix de conception concernant le circuit d’amplifica-
tion SPIR de´coulent directement des besoins requis par les configurations d’illumination, d’ou`
l’organisation de ce chapitre, les conside´rations nume´riques pre´ce´dant les conside´rations ana-
logiques. Enfin, une section est re´serve´e aux objets physiques construits pour une discussion
de leur qualite´ dans le cadre du projet, puis une autre aux e´le´ments de se´curite´, primordiaux
pour un appareil biome´dical de ce type.
4.1 Architecture nume´rique et logicielle
Afin de commander l’ensemble des circuits d’illumination des LED, de de´tection SPIR,
et des autres e´le´ments auxiliaires, le composant principal de l’instrument est un FPGA Cy-
clone III d’Altera, dans lequel un processeur Nios II est instancie´. Le choix d’un FPGA est
ici motive´ par le grand nombre d’entre´es-sorties utiles pour assurer le fonctionnement en pa-
ralle`le de l’ensemble des puces, et l’instanciation du processeur permet une certaine flexibilite´
sur les compromis mate´riel / logiciel, ce qui est utile dans une application temps re´el comme
celle-ci. Le figure 4.1 de´voile les principaux modules composant le FPGA et le processeur
inte´gre´. Cinq bus SPI sont utilise´s pour communiquer avec les diffe´rents modules : un pour
tous les ADC et DAC re´serve´s aux canaux SPIR, un pour les ADC re´serve´s aux canaux
EEG, un pour le DAC commandant la source de haut voltage, un pour l’acce´le´rome`tre et un
pour l’ADC des canaux analogiques auxiliaires. Deux FIFO (First-In, First-Out) rec¸oivent
les donne´es e´chantillonne´es : une pour les canaux SPIR et EEG et une seconde pour les
e´le´ments auxiliaires. Les e´chantillons des FIFO sont re´ceptionne´s au sein du processeur afin
d’y eˆtre trie´s, empaquete´s et envoye´s sur le port se´rie.
4.1.1 Paralle`lisation des taˆches
Comme il sera pre´sente´ a` la section 4.1.4, l’e´le´ment temporel limitant est l’acquisition
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Figure 4.1: Architecture nume´rique et logicielle du FPGA et de son processeur instancie´
cette taˆche, sa synchronisation et le remplissage de la FIFO ne de´pendent donc nullement
des autres parties du syste`me. L’EEG quant a` lui est lie´ temporellement a` la synchronisation
SPIR : en effet, chaque paquet envoye´ a` l’interface contient 8 donne´es EEG pour 4 donne´es
SPIR. Ainsi, les circuits d’acquisition d’EEG attendent que 4 donne´es SPIR aient e´te´ e´value´es
avant de commencer l’acquisition d’un bloc de 8 donne´es EEG.
Une seconde FIFO accumule les donne´es provenant des modules supple´mentaires : l’acce´-
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le´rome`tre, les deux canaux auxiliaires et les ”triggers” nume´riques, qui servent de marqueurs
temporels lors d’ERP par exemple. L’acce´le´rome`tre est programme´ en de´but d’acquisition
pour obtenir les variations d’acce´le´ration sur les trois axes directionnels a` une fre´quence de
50 Hz sur chaque axe. Le FPGA e´value l’e´tat de ses registres en permanence, attendant une
donne´e preˆte. Les deux sources analogiques auxiliaires sont e´chantillonne´s par un ADC a` deux
canaux a` la fre´quence de 340 Hz pour chaque canal. Le module SPI des canaux auxiliaires
est prioritaire pour l’e´criture de la FIFO devant celui de l’acce´le´rome`tre afin d’assurer la fre´-
quence d’e´chantillonnage de l’ADC, le fre´quence de l’acce´le´rome`tre e´tant assure´e par la puce
elle-meˆme. Quant aux 8 lignes nume´riques servant de marqueurs, elles entrent directement
dans des broches du FPGA apre`s une barrie`re d’isolation e´lectrique (voir section 4.4.2), et
ne ne´cessitent pas d’interface SPI, facilitant leur re´ception.
Au niveau du processeur et de l’empaquetage des donne´es, celui-ci lit en permanence
la FIFO re´serve´e aux canaux SPIR et EEG. De`s qu’il posse`de les 12 donne´es ne´cessaires
(8 EEG et 4 SPIR), il lit la seconde FIFO a` la recherche d’e´ventuelles donne´es a` ajouter lors
de l’e´mission. S’il n’y en a pas, il finit la cre´ation et l’envoi du paquet.
Tous ces e´ve´nements suivent une structure de paralle´lisation des taˆches effectue´es par les
diffe´rents modules, paralle´lisation coordonne´e par des priorite´s lors de l’union des e´chantillons
fournis par les modules.
4.1.2 Communication entre le prototype et l’ordinateur
Le transfert d’informations entre l’instrumentation et la station de re´ception se fait par
un port se´rie RS-232 e´mule´ au sein d’un lien USB ou Bluetooth, reliant le module UART cre´e´
par le FPGA et le port USB de l’ordinateur. Afin de transfe´rer les 256 courbes SPIR a` 20 Hz
et les 32 courbes EEG a` 320 Hz, ainsi que les courbes auxiliaires, le protocole d’empaquetage
pre´sente´ aux tableaux 4.1 et 4.2 a e´te´ utilise´. Sur le port se´rie sont envoye´s des paquets de
32 octets contenant les 8 donne´es EEG et 4 donne´es SPIR, ainsi qu’une donne´e des ”triggers”
nume´riques, et e´ventuellement une donne´e auxiliaire. L’en-teˆte permet d’une part d’identifier
le type des canaux EEG ou SPIR, le type de donne´e auxiliaire ou son absence, d’autre
part de nume´roter les paquets afin de permettre a` l’interface de de´tecter la perte de ceux-ci
lors de leur e´mission. Cette nume´rotation sur 6 bits (0 a` 63) par type de paquet permet
d’autoriser une perte de paquets durant la transmission (par exemple si un blocage temporel
de la communication sans fil se produit) pendant 3,2 secondes (64 × 1
20
) avant qu’il ne soit
ne´cessaire de rede´marrer l’acquisition. Autrement, une interpolation pourra eˆtre effectue´e a
posteriori sur les donne´es perdues. Un code de´tecteur d’erreur est e´galement introduit dans
le paquet pour repe´rer en aval de la liaison ceux qui ont e´te´ mal transmis.
Aux fre´quences d’e´chantillonnage conside´re´es, le de´bit ne´cessaire au transfert est de
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Tableau 4.1: Structure du paquet
Donne´es (14x2 octets)














Tableau 4.2: Structure de l’en-teˆte
En-teˆte (2 octets)










327680 bps. Avec un caˆble USB, la fre´quence de fonctionnement (baud rate) du port se´-
rie a e´te´ e´tablie a` 921600, ce qui est suffisant pour obtenir le de´bit re´el requis. L’e´mulation
du port se´rie est re´alise´e par une puce de la compagnie FTDI sur le prototype qui permet la
conversion du protocole UART vers USB.
Quant au Bluetooth, une preuve de concept a e´te´ e´tablie avec le module OBS421 de
la compagnie connectBlue : utilisant un profil de port se´rie (SPP : Serial Port Profile),
le module permet l’e´mission et la re´ception au de´bit ne´cessaire requis par l’instrumentation
pour une consommation supple´mentaire de 30 mA, fonctionnant pour une distance e´metteur-
re´cepteur teste´e jusqu’a` 6 me`tres. Un certain nombre de de´tails logiciels sont cependant a`
re´gler pour une utilisation sans erreur, notamment au niveau de la dongle Bluetooth utilise´e
par l’ordinateur et de la gestion des ruptures de communication.
4.1.3 Interface graphique
Afin de lire le port se´rie, de re´ceptionner les donne´es, de les afficher et les enregistrer,
une interface sous LabVIEW a e´te´ de´veloppe´e en collaboration avec Mahya Dehbozorgi.
Elle permet la gestion de l’ensemble des parame`tres modifiables en amont d’une acquisition
comme l’intensite´ de l’illumination des diodes, le couplage entre e´metteurs et de´tecteurs, ou
la valeur de la tension de biais des photodiodes. Lors d’une acquisition, l’interface va faire
appel a` une DLL (Dynamic link library) dont les fonctions peuvent ge´rer un port se´rie, et y
re´cupe´rer les donne´es envoye´es par le prototype pour les de´sempaqueter. En particulier, un fil
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d’exe´cution (thread) lit en continue sur le port se´rie et remplit des vecteurs de points, tandis
que les fonctions de la librairie invoque´es par LabVIEW transmettent ces points a` l’interface.
Cette architecture a` plusieurs fils d’exe´cution est imple´mente´e graˆce a` certaines fonctions
des bibliothe`ques C++ Boost. LabVIEW n’acceptant que les DLL en C, un paquetage de la
bibliothe`que du C++ vers le C est ne´cessaire pour la rendre compatible.
Lors du de´sempaquetage est ve´rifie´e l’inte´grite´ des paquets graˆce au code de´tecteur d’er-
reur, ainsi que le fait qu’aucun paquet n’ait e´te´ perdu graˆce a` leur nume´rotation. S’il y a
erreur ou perte, une donne´e spe´ciale sera introduite aux vecteurs pour signaler le besoin d’in-
terpolation. L’ensemble des courbes est enregistre´ au format TDMS spe´cifique a` LabVIEW,
format facilement convertible en structure Matlab, pour analyses ulte´rieures.
4.1.4 Configurations et synchronisations d’illumination
La technique utilise´e par le prototype pour l’illumination et la de´tection des canaux SPIR
est un multiplexage temporel des sources : une seule source est allume´e a` la fois tandis que les
circuits des de´tecteurs couple´s a` cette source renseignent au syste`me la quantite´ de lumie`re
rec¸ue. La donne´e finale provient de la diffe´rence entre la quantite´ de lumie`re rec¸ue avec la
source allume´e et celle rec¸ue lorsqu’elle est e´teinte, ceci permettant de rejeter les interfe´rences
lumineuses dues a` la lumie`re ambiante ou a` la contamination inter-canaux cre´e´e par l’illumi-
nation re´siduelle de certaines sources (voir de´tails en section 5.2.5). L’e´volution temporelle
des illuminations est re´sume´e a` la figure 3.3 du chapitre pre´ce´dent. Ainsi, avec 128 canaux
SPIR, 256 courbes e´chantillonne´es a` 20 Hz, il faut en un vingtie`me de seconde, pour chacune
des longueurs d’onde des 32 e´metteurs, activer l’illumination, acque´rir les donne´es provenant
des quatre de´tecteurs couple´s puis l’arreˆter et acque´rir a` nouveau ces meˆmes donne´es, ceci
se´quentiellement.
Afin d’ame´liorer le rapport signal sur bruit, il est pre´fe´rable de multiplier le nombre
d’e´chantillons et de les moyenner pour une donne´e unique : ici, chaque donne´e SPIR ou EEG
est une moyenne sur respectivement huit ou quatre e´chantillons pre´leve´s successivement. La
dure´e de chaque de´tection est limite´e par la vitesse du bus SPI : actuellement configure´ a`
3.125 MHz, le temps d’une communication d’e´chantillon, ope´rant sur 24 coups d’horloge,
prend environ 8 µs.
La vitesse de transition des LED e´tant conside´re´e comme imme´diate en comparaison avec
les ordres de grandeur pre´sentement utilise´s, la limitation temporelle sur la chaˆıne d’acqui-
sition SPIR se situe au niveau de la bande passante du circuit d’amplification du de´tec-
teur. L’optimisation de cette bande passante est l’objet d’une discussion a` la section sui-
vante 4.2.1. De ces conside´rations, on peut obtenir le chronome´trage des ope´rations pre´sente´
au tableau 4.3. On constate ainsi que pour les dure´es impose´es, qui sont celles imple´mente´es
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sur le prototype, la bande passante du circuit de transimpe´dance SPIR doit permettre une
stabilisation de la sortie en moins de 135 µs.
Tableau 4.3: Chronome´trage des diffe´rentes ope´rations




Lecture des 4 de´tecteurs
(8 e´chantillons)




Lecture des 4 de´tecteurs
(8 e´chantillons)
(4x8) 32 256 µs
x 32 e´metteurs x 2
longueurs d’onde
4224 ≈ 50 ms (20 Hz)
Une conside´ration importante est le degre´ d’impre´cision sur la fre´quence re´elle d’e´chan-
tillonnage des signaux : l’horloge principale du FPGA, sur laquelle les dure´es pre´ce´dentes
sont annexe´es, peut expe´rimentalement posse´der une fre´quence tre`s le´ge`rement diffe´rente de
la valeur the´orique (48 MHz), ce qui peut entraˆıner des de´calages temporels avec un re´fe´rentiel
externe pour les tre`s longues acquisitions. Ne´anmoins en pratique, l’utilisation de marqueurs
inte´gre´s au syste`me (”triggers”) permettent de pallier ce proble`me.
Une autre possibilite´ de configuration d’illumination aurait pu eˆtre un multiplexage fre´-
quentiel des sources : chaque source oscille a` une fre´quence pre´cise diffe´rente des autres, et une
analyse fre´quentielle de l’intensite´ lumineuse de´tecte´e permet de dissocier les contributions
de chaque e´metteur. Cette technique a l’avantage d’e´liminer la composante de la lumie`re am-
biante, qui est cependant de´ja` grandement e´limine´e physiquement graˆce a` la conception du
casque et des optodes du syste`me actuel et e´galement graˆce a` la soustraction des e´chantillons
pre´leve´s lors de l’absence d’illumination.
4.2 Circuits analogiques
4.2.1 Circuit d’amplification de de´tection du signal SPIR
Bande passante du circuit de transimpe´dance
D’apre`s les e´tudes faites a` la section pre´ce´dente, le circuit de transimpe´dance, qui trans-
forme et amplifie le courant cre´e´ par la photodiode en un voltage entre 0 et 5 V, doit se
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stabiliser en moins de 135 µs, apre`s l’allumage ou l’e´teignement de la source. La conception
de ce circuit a e´te´ discute´e en profondeur dans le me´moire d’Etienne Lareau (Lareau, 2011) :
les photodiodes a` avalanche S2384 de Hamamatsu ont e´te´ choisies pour leur grand gain d’ava-
lanche lorsque l’on applique une tension de biais et leur faible courant d’obscurite´, tout en
conservant une taille re´duite dans un boˆıtier TO-5. Le gain de transimpe´dance a e´te´ fixe´ a`
10 MV/A en raison de l’ordre de grandeur en nA du courant traversant la photodiode lors de








Figure 4.2: Circuit de l’amplificateur a` transimpe´dance
La re´sistance RF correspond au gain de transimpe´dance et vaut donc 10 MΩ. La pho-
todiode est biaise´e avec une haute tension inverse´e valant jusqu’aux alentours de -150V. La
valeur limite de rupture de la photodiode de´pend de cette dernie`re et l’e´tablissement des
tension de biais est discute´ a` la section suivante. La re´sistance Rlim sert de protection pour
l’amplificateur ope´rationnel lorsque la photodiode ge´ne`re un courant assez e´leve´ pour le faire
saturer. Enfin, la capacite´ de re´troaction CF sert a` ame´liorer la stabilite´ du circuit et posse`de














ou` GBW est le produit gain-bande passante de l’amplificateur ope´rationnel et CT la capacite´
e´quivalente totale a` l’entre´e inverseuse, due la capacite´ de la photodiode CPD et la capacite´
d’entre´e Cin de l’amplificateur.
Afin d’augmenter la bande passante du circuit, on peut augmenter GBW ou diminuer RF
et CT . Dans notre cas, il s’agit a` la vue des choix de composants effectue´s auparavant, de
se´lectionner un amplificateur ope´rationnel ”rail-to-rail” en entre´e et en sortie, a` faible bruit,
a` faible consommation, et qui posse`de un produit gain-bande passante suffisant pour notre
application. Le composant OPA320 de Texas Instrument a e´te´ choisi pour ses performances
au niveau de ces caracte´ristiques, la valeur de son GBW e´tant de 20 MHz. Ainsi, avec une
capacite´ CT e´gale a` 34 pF (Cin = 4 pF et CPD = 30 pF lorsque Vbias > 100 V), la capacite´
de re´troaction CF devrait eˆtre e´gale a` 0.16 pF. A` cette condition, la bande passante a` -3 dB
the´orique est e´gale a` 97 kHz. La mesure expe´rimentale de la bande passante du circuit de


























Figure 4.3: Bande passante expe´rimentale du circuit de transimpe´dance du signal SPIR
On observe ici une valeur mesure´e de la fre´quence de coupure a` -3 dB e´gale a` 28 kHz. La
diffe´rence entre la valeur mesure´e et la valeur the´orique est explique´e par le fait qu’une mau-
vaise e´valuation de la capacite´ de re´troaction avait e´te´ effectue´e et que les canaux construits
posse`dent une capacite´ de re´troaction valant 0.3 pF. D’autre part, les capacite´s parasites dues
aux traces sur le circuit imprime´ ont sans doute une influence non ne´gligeable et qui reste a`
e´valuer. Ne´anmoins, on observe sur la courbe que la fre´quence de fonctionnement du proto-
type (7.4 kHz pour 135 µs) est bien dans la bande passante du circuit de transimpe´dance, et
que le signal de sortie a le temps de se stabiliser. Avec une fre´quence a` -3 dB d’environ 4 fois
la fre´quence de fonctionnement, l’onde carre´e en entre´e peut eˆtre reconstruite en sortie.
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Calibration des tensions de biais des photodiodes
Une particularite´ des photodiodes a` avalanche utilise´es est que chacune d’entre elles pos-
se`de une tension de claquage Vbr diffe´rente, variant entre 155 et 180 V pour les APD S2384.
La valeur de la tension peut e´galement le´ge`rement augmenter lorsque la tempe´rature aug-
mente aussi (Hyun et Park, 1997). Afin d’obtenir le maximum de gain interne d’avalanche
pour ame´liorer le rapport signal sur bruit, il est important d’amener la tension de biais au
plus pre`s de la tension de claquage, sans ne´anmoins la de´passer, ce qui endommagerait le
semiconducteur. Certaines photodiodes a` avalanche dites en mode Geiger peuvent supporter
des tensions de biais supe´rieures a` Vbr, mais seulement pendant une tre`s courte pe´riode de
temps : au de´clenchement de l’effet d’avalanche duˆ a` un seul photon, la tension de biais va
eˆtre diminue´e en dessous de la tension de biais pour e´viter un flot de courant trop impor-
tant qui briserait le semiconducteur (Fishburn, 2012). Ce type de photodiodes permettant de
distinguer et de compter les photons, la notion de gain est donc ici inutile.
Dans notre cas, lors d’une utilisation avec une seule source de haute tension continue pour
plusieurs de´tecteurs, la tension de biais commune est choisie comme une tension infe´rieure
et proche de la tension de claquage la plus faible parmi les APD utilise´es, et ceci pour
e´viter de briser toute photodiode. Si, par exemple, on posse`de un ensemble d’APD avec
Vbr ∈ [160,180] V, on choisira une tension de biais aux alentours de 155 V, ne´cessitant
un controˆle pre´cis du re´gulateur. Ne´anmoins, ceci pose un proble`me car le gain augmente
exponentiellement avec la tension de biais, et les APD qui ont une tension Vbr e´leve´e (vers
175-180 V) appliqueront a` la de´tection un gain bien moins grand que les autres, car biaise´es
par une tension 20 V infe´rieure a` leur tension de claquage.
La plupart des expe´riences effectue´es et pre´sente´es dans ce me´moire ont e´te´ faites avec
cette configuration, ce qui n’a pas empeˆche´ d’obtenir de bons re´sultats. Cependant, afin d’opti-
miser l’ensemble des canaux d’acquisitions et d’ame´liorer la de´tection quelque soit l’anatomie
des sujets, une calibration des tensions de biais peut eˆtre effectue´e a` l’aide de ponts diviseurs
de tension, pre´sente´s a` la figure 4.4.
Conside´rons dans un premier temps que les courants Ibi soient ne´gligeables : en plac¸ant les




− 1, avec Vbias la haute tension
sortant du re´gulateur, on peut placer Vbi a` la tension de biais adapte´e a` la photodiode i.
Cette dernie`re e´tant accote´e a` la teˆte, la possibilite´ d’un contact direct entre la haute tension
et le scalp, quoiqu’improbable en raison des pre´cautions mate´rielles, sont non ne´gligeables. Il
est donc important afin de prote´ger le patient en condition de premier de´faut en limitant le
courant a` une valeur infe´rieure a` 100 µA, d’apre`s la norme sur les appareils e´lectrome´dicaux
CEI 60601. Dans notre cas, une valeur de 2 MΩ suffira pour RAi.









Figure 4.4: Ponts diviseurs de calibration de tension de biais
sions de biais diffe´rentes et stables pour les 32 photodiodes du syste`me. Cependant, les cou-
rants Ibi sont tre`s faibles mais non nuls : en utilisation normale, la sortie de l’amplificateur
a` transimpe´dance ne saturant pas, les courants traversant la photodiode varient entre 0 et
500 nA. En conside´rant les hautes valeurs de RAi et RBi impose´es par la norme discute´e
avant, la tension de biais Vbi peut de´croˆıtre d’une amplitude d’environ 1 V si le courant
e´volue de 0 a` 500 nA, amplitude non ne´gligeable duˆ au caracte`re exponentiel de son influence
sur le gain intrinse`que. Dans les faits, on peut majorer la de´viation standard des signaux he´-
modynamiques sur 60 secondes par 0.2 V, cette variation entraˆınant une re´troaction faisant
varier la tension de biais Vbi d’un maximum de 0.01 V de fac¸on monotone. Les re´sultats de
la figure 4.5 confirment que les signaux he´modynamiques sont correctement capte´s avec cette
technique. Ne´anmoins, cette me´thode pourrait eˆtre complexifie´e afin d’e´viter cette re´troaction
et l’apport supple´mentaire de bruit.














Figure 4.5: Courbe he´modynamique typique avec la calibration des photodiodes
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4.2.2 Circuit d’amplification EEG
Dans une version ante´rieure du prototype, les circuits d’amplification de l’EEG se situaient
sur le meˆme circuit imprime´ que l’amplification SPIR et la photodiode, directement en contact
avec la teˆte (voir partie gauche de la figure 4.6). Cela permettait en the´orie de diminuer la
longueur du fil L2 entre l’e´lectrode et l’amplificateur d’instrumentation, diminuant ainsi les
interfe´rences. Cependant, il a e´te´ choisi par la suite de re´unir les circuits d’amplification EEG
sur le module de controˆle accroche´ a` la hanche (partie droite de la figure 4.6) pour plusieurs
raisons : l’EEG et la SPIR partageant leurs circuits sur le meˆme PCB de la photodiode,
la taille de ce dernier ne pouvait pas eˆtre autant diminue´e que pour le PCB de la source
qui comportait moins de composants. Ensuite, la diaphonie entre le signal SPIR et l’EEG
e´tait non ne´gligeable car l’alimentation partage´e e´tait difficilement de´couple´e sur un PCB de
cette taille. Enfin, l’argument de la minimisation de la longueur du fil L2 entre l’e´lectrode et
l’amplificateur e´tait contredite par le fait qu’en contrepartie, la longueur du fil entre le signal
de re´fe´rence et l’amplificateur devait eˆtre double´e, passant de L1 a` 2∗L1, comme le montre la
figure 4.6. Il a donc e´te´ choisi de placer les circuits sur le module de controˆle, afin de permettre
une re´duction de la diaphonie entre le signal SPIR et l’EEG, simplifiant la miniaturisation
du PCB du de´tecteur, comme on va le voir a` la section suivante, et surtout harmonisant
la longueur des fils des e´lectrodes en entre´e de l’amplificateur d’instrumentation. Ce dernier
servant a` re´duire les interfe´rences de mode commun, les influences externes sur le signal non
amplifie´ ont tout inte´reˆt a` eˆtre comparables sur chacune des deux bornes de l’amplificateur,
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Figure 4.6: E´volution de l’architecture de l’amplification du signal EEG
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4.3 Conside´rations mate´rielles
4.3.1 Module de controˆle
Un des objectifs du projet e´tait de diminuer l’encombrement du module principal afin
d’ame´liorer la portabilite´ et le confort en vue d’acquisitions de longue dure´e. Pour ce faire,
une des taˆches les plus importantes fut de concevoir un circuit imprime´ pour remplacer la
plaquette de prototypage commerciale LPRP (Low Power Reference Platform) de la compa-
gnie Arrow : celle-ci comportait un certain nombre de modules non utilise´s comme un e´cran
a` cristaux liquides ou une fente pour carte SD, augmentant l’encombrement et le poids du
syste`me. Un circuit imprime´ a` 8 couches a e´te´ conc¸u en ne conservant de la plaquette LPRP
que les pie`ces principales (FPGA, me´moires FLASH et RAM...), parties qui ont e´te´ de´taille´es
pre´ce´demment. Lors de la conception du circuit imprime´ ont e´te´ ajoute´s d’autres modules
(gestion de la batterie, re´gulateurs, acce´le´rome`tre...) pour e´viter la multiplication des circuits
a` interconnecter. Afin de permettre davantage de flexibilite´ concernant la batterie, le choix
de piles (format 18650) rechargeables facilement remplac¸ables a e´te´ fait. Ceci permet lorsque
l’indicateur de batterie faible s’allume, de changer les piles avec d’autres, recharge´es au pre´a-
lable, et de ne pas perdre de temps entre les acquisitions. Ne´anmoins, la capacite´ totale de ces
piles est plus faible (e´quivalent a` une batterie de 7.4 V, 6 Ah), mais l’utilisation d’une batterie
de 10 Ah est possible e´galement (contre une augmentation du poids total de 200 grammes).
Les dimensions de ce circuit imprime´ sont passe´es de 158 x 131 cm2 a` 116 x 90 cm2, soit une
diminution de taille de 50%.
4.3.2 Casque et optodes
Le de´tail technique peut-eˆtre sous-estime´ en imagerie optique est l’imple´mentation d’un
casque respectant diffe´rents crite`res : opaque afin de re´duire l’influence de la lumie`re ambiante,
il doit eˆtre suffisamment confortable pour pouvoir eˆtre porte´ pendant de longues pe´riodes,
tout en conservant les optodes bien stables sur le scalp, afin de ne pas contaminer le signal
d’arte´facts de mouvement. Ce compromis confort-stabilite´ a en partie trouve´ sa solution graˆce
au travail d’Amal Kassab, dont les conceptions d’un casque en ne´opre`ne et d’encapsulations
avec la pre´sence de ressorts, ont permis les acquisitions pre´sente´es dans ce me´moire. Pour
faciliter ces encapsulations, il a fallu diminuer le diame`tre des circuits imprime´s des e´metteurs
et de´tecteurs : comme explique´ pre´ce´demment, le circuit EEG a e´te´ de´place´ sur le module
principal, permettant une diminution de la taille du circuit du de´tecteur. La figure 4.7 pre´sente
les diffe´rentes ite´rations de conception de ces circuits, avant d’atteindre des tailles, similaires
pour les e´metteurs et les de´tecteurs, de 11 mm de diame`tre.
Actuellement, ce concept de casque permet des acquisitions de quelques heures, ce qui est
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Figure 4.7: Diffe´rentes imple´mentations mate´rielles des circuits lie´s aux sources et aux
de´tecteurs SPIR
insuffisant pour une application comme l’e´pilepsie, qui requiert un a` deux jours d’enregistre-
ment. Des travaux en cours comme le collage des optodes sur la teˆte a` l’aide de collodion, ou
d’autres concepts de casque permettront peut-eˆtre de re´soudre ce de´fi.
4.4 E´le´ments de se´curite´
En tant qu’instrumentation biome´dicale e´lectronique de type BF, car e´tant en contact
direct conductif avec le patient sur de longues pe´riodes, certaines normes de se´curite´ doivent
eˆtre respecte´es, pre´sente´es ci-apre`s.
4.4.1 Courants de fuite en condition normale et en condition de premier de´faut
Dans notre cas, en condition normale d’utilisation, les parties en contact avec le patient
sont les e´lectrodes EEG, les e´metteurs et de´tecteurs de lumie`re. Les e´lectrodes EEG sont
installe´es apre`s avoir re´duit l’impe´dance entre celles-ci et le scalp (graˆce au nettoyage des
peaux mortes et l’utilisation d’un gel conducteur). Afin de limiter le courant de fuite DC du
circuit vers le patient, une re´sistance en amont de l’e´lectrode permet de respecter le seuil
de 50 µA impose´ par la norme CEI 60601 pour toutes les e´lectrodes. Aussi, le boˆıtier de la
photodiode a e´te´ de´connecte´ du reste des circuits, afin de pouvoir eˆtre en contact avec la
teˆte sans poser de proble`mes. Quant aux e´metteurs, la conception de l’encapsulation permet
d’e´viter tout contact entre son boˆıtier (relie´ au 5 V) et la teˆte.
Cependant, on doit conside´rer comme condition de premier de´faut, a` cause de sa gravite´
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potentielle, la possibilite´ que la source de haut voltage soit en contact avec la teˆte. Comme
pre´cise´ auparavant, une re´sistance limite une nouvelle fois le courant qui peut eˆtre tire´ de
la source, selon les crite`res de la norme. De plus, tous les e´metteurs et de´tecteurs ont e´te´
recouverts de re´sines e´poxydes pour plusieurs raisons : le ressort en me´tal qui accote le
circuit imprime´ ne peut provoquer dans ce cas de court-circuit, les parties recouvertes ne
peuvent plus entrer en contact avec quoi que ce soit d’e´ventuellement conducteur, enfin, cela
solidifie les points de soudures entre les fils et le circuit et pre´vient les brisures des optodes.
4.4.2 Isolation par rapport au re´seau e´lectrique
En tant qu’appareil portable fonctionnant sur batterie, il n’y a pas besoin d’effectuer d’iso-
lement par rapport a` la terre comme pour un appareil relie´ au re´seau e´lectrique. Ne´anmoins,
l’instrument peut eˆtre connecte´ a` d’autres appareils, qui eux sont alimente´s par le re´seau. Il
est alors ne´cessaire d’instaurer une barrie`re d’isolation entre ceux-ci. Concernant la communi-
cation par lien USB ou pour le passage des marqueurs nume´riques, des puces ADUM1400 et
ADUM2201 d’Analog Devices conviennent pour isoler simplement des signaux nume´riques,
et se´parer comple`tement les alimentations. Pour les canaux auxiliaires, un ADC doit eˆtre ali-
mente´ du coˆte´ isole´ par rapport a` l’instrument pour e´chantillonner les signaux analogiques,
l’isolation des signaux nume´riques et la ge´ne´ration d’une alimentation isole´e est effectue´e




Dans ce chapitre est pre´sente´ un re´sume´ des diffe´rentes acquisitions effectue´es lors de la
validation du syste`me de´veloppe´ et une discussion sur la conformite´ des re´sultats avec ceux
attendus. A` partir de cet ensemble de protocoles, diffe´rentes ame´liorations ont e´te´ apporte´es
de manie`re incre´mentale, les principales e´tant re´pertorie´es ici. Enfin, une proposition de
caracte´risation de la qualite´ d’une acquisition est faite afin de permettre aux futurs utilisateurs
d’optimiser les chances de re´ussite des protocoles.
5.1 Re´sultats des diffe´rents protocoles expe´rimentaux organise´s
5.1.1 Mesure sur un bras lors de sa constriction
Afin de s’assurer de la bonne reconstruction des variations temporelles des concentrations
d’he´moglobine, une taˆche classique est la mesure de l’oxyge´nation du bras lors de sa constric-
tion a` l’aide d’un brassard gonflable d’un tensiome`tre. En bloquant la circulation sanguine
dans l’arte`re brachiale, la mesure d’un canal SPIR au niveau du pli du coude doit pouvoir de´-
tecter une diminution de l’oxyge´nation du sang. La constriction s’effectue en quatre e´tapes :
1 la pression est nulle, le sang circule normalement ; 2 la pompe est gonfle´e, la circula-
tion est progressivement bloque´e ; 3 la pompe est maintenue gonfle´e pendant une trentaine
de secondes ; 4 la pompe est de´gonfle´e, la circulation reprend progressivement. Les varia-
tions he´modynamiques mesure´es sur un sujet durant ces quatre e´tapes sont pre´sente´es sur la
figure 5.1.
Lorsque la circulation sanguine est re´duite, on observe apre`s une ligne de base stable, une
augmentation de la concentration des deux chromophores. Ceci est e´ventuellement duˆ a` une
augmentation de la pression sanguine ou a` un de´placement des optodes sur le bras cause´ par
le brassard. Lorsque l’arte`re est comple`tement bloque´e, on observe une diminution progressive
de l’oxyhe´moglobine et une augmentation de la de´soxyhe´moglobine, ce qui est cohe´rent avec
les attentes : les tissus du bras consomment l’oxyge`ne non renouvele´, l’oxyhe´moglobine se
transforme peu a` peu en de´soxyhe´moglobine, d’ou` le croisement des courbes. La pompe se
de´gonfle et les signaux retrouvent la ligne de base du de´but du protocole.
Ces re´sultats pre´liminaires montrent que pour un canal SPIR, la reconstruction des va-
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Figure 5.1: Modifications he´modynamiques mesure´es durant un protocole de constriction du
bras
5.1.2 Mesure du cortex moteur
La taˆche de ”finger-tapping”, pre´sente´e dans le chapitre 3, permet d’observer l’activation
du cortex sensori-moteur, late´ralement inverse´e (cortex droit pour main gauche et inverse-
ment). Cette taˆche simple est cense´e activer avec re´gularite´ une assez grande zone du cortex
(de quelques centime`tres), ce qui la rend efficace et souvent utilise´e dans la litte´rature (Leff
et al., 2011). Elle a servie a` de nombreuses reprises pour la caracte´risation et l’ame´lioration du
prototype. Les premie`res expe´riences de ”finger-tapping” re´alise´es avec une premie`re version
du casque se sont re´ve´le´es peu concluantes a` cause d’un rapport signal sur bruit trop faible.
Ceci e´tait en partie duˆ a` un mauvais couplage physique entre les optodes et le scalp : ni les
e´metteurs, ni les de´tecteurs n’e´taient en contact direct avec la teˆte. Les quelques millime`tres
les se´parant e´taient suffisants pour avoir d’une part une diffusion inutile de la lumie`re hors
de la teˆte, et augmentaient les chances que des cheveux se placent sur le trajet de la lumie`re.
Aussi, la tension de biais des photodiodes n’e´tait pas optimise´e et les circuits de de´tection
perdaient donc en efficacite´.
Apre`s l’ame´lioration de ces caracte´ristiques, le meˆme protocole a e´te´ effectue´ sur une
trentaine de sujets (dont les 18 premiers ont e´te´ pre´sente´s dans l’article du chapitre 3), les
re´ponses he´modynamiques typiques ont e´te´ retrouve´es chez chacun d’entre eux.
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5.1.3 Mesure du lobe occipital lors d’une taˆche visuelle
De manie`re similaire au protocole pre´ce´dent, l’aire visuelle du cortex peut eˆtre sollicite´e
par l’observation d’un damier clignotant. L’absorption de la lumie`re e´tant plus importante
dans l’aire occipitale (derrie`re la teˆte) que pour le frontal ou le parie´tal, un bon rapport signal
sur bruit fut difficile a` obtenir dans la plupart des cas avec les premie`res versions du proto-
type. Ne´anmoins avec les optimisations diverses, de meilleurs re´sultats ont e´te´ obtenus apre`s
augmentation du SNR. Sur la figure 5.2, on peut observer en A) la re´ponse he´modynamique
a` la suite d’une stimulation visuelle, avec les barres d’erreurs types de moyenne, et en B) la
reconstruction topographique de l’activation au niveau de l’aire visuelle. Les deux courbes
temporelles correspondent aux deux canaux dont l’activation est la plus forte, en l’occurrence
les canaux E5-D2 et E5-D5. La re´ponse est dans ce cas typique d’une activation corticale.
5.1.4 Mesure de l’aire de Broca lors d’une taˆche de fluence verbale
Lorsqu’un sujet effectue une taˆche de fluence verbale, et qu’il doit nommer un maximum
d’e´le´ments appartenant a` une cate´gorie, l’aire de Broca est active´e. Cette zone est plus re´duite
en taille que celles des deux taˆches pre´ce´dentes. En effet, ces dernie`res ont la particularite´
d’activer une large surface de cortex, les aires visuelle et moteur e´tant davantage de´veloppe´es
que d’autres, notamment en raison de la pre´dominance de leur utilisation. Il est donc a
priori plus difficile d’imager l’aire de Broca en raison de la faible re´solution spatiale de la
spectroscopie proche infrarouge.
Trois sujets ont participe´ a` ce protocole avec deux types de casques diffe´rents. Pour les
deux premiers, le casque couvrant toute la teˆte, e´lastique et a` faible densite´ de canaux e´tait
utilise´. Chez ces deux participants, les re´ponses he´modynamiques n’e´taient pas e´videntes
et relativement arte´facte´es a` cause du mouvement cause´ par la maˆchoire lors de la parole.
Pour le troisie`me participant, le casque utilise´ e´tait rigide et couvrait une petite zone, mais
posse´dait une plus grande densite´ de canaux (voir figure 3.5). Chez ce sujet, des re´ponses
he´modynamiques claires ont e´te´ retrouve´es seulement dans l’he´misphe`re gauche, lieu habituel
de l’aire de Broca. Ces re´sultats sont pre´sente´s a` la figure 5.3, une nouvelle fois a` travers
les courbes temporelles des re´gions les plus active´es, ici les canaux E6-D1 et E6-D2, et les
cartes d’activations. 16 e´metteurs et 8 de´tecteurs e´taient utilise´s pour ce protocole, se´pare´s
syme´triquement en deux pour chaque he´misphe`re.
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Figure 5.2: A) Position des optodes sur le scalp. B) Re´ponse he´modynamique suite a` la
stimulation visuelle. C) Reconstruction topographique de l’activation.
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Figure 5.3: A) Position des optodes sur le scalp. B) Re´ponse he´modynamique suite a` une
taˆche de fluence verbale. C) Reconstruction topographique de l’activation.
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5.2 E´le´ments s’opposant au succe`s des protocoles
5.2.1 Pertes chroniques de paquets
Une des premie`res erreurs de conception de´tecte´es lors des acquisitions fut la perte de
donne´es : l’effacement pe´riodique et non pre´vu d’une me´moire tampon lors de la lecture
du port se´rie par l’ordinateur et la mauvaise synchronisation d’un de´tecteur d’impulsion du
FPGA, omettant occasionnellement une donne´e convertie, provoquaient d’une part la perte
re´gulie`re d’un paquet sur 30 et d’autre part des interversions de canaux, cre´ant des sauts
brusques dans les signaux. Graˆce au de´verminage et a` l’introduction de la nume´rotation des
paquets comme pre´sente´s au chapitre pre´ce´dent, ce genre d’erreur a pu eˆtre de´finitivement
e´limine´e.
5.2.2 Couplage entre les optodes et le scalp
Comme explique´ pre´ce´demment en section 5.1.2, les premie`res expe´riences manquaient en
sensibilite´ notamment a` cause du mauvais couplage entre les optodes et la teˆte, duˆ a` la forme
des premiers connecteurs et encapsulations. Les ame´liorations pre´sente´es a` la section 4.3.2,
avec la nouvelle conception de circuit imprime´ et du boˆıtier contenant un ressort, ont permis
de re´duire la perte d’intensite´ lumineuse en e´mission et en re´ception.
5.2.3 Densite´ de canaux en fonction des casques
Pour des protocoles comme la mesure de l’activation de l’aire de Broca, pour lesquelles la
zone a` e´tudier est de taille re´duite, le casque utilise´ posse`de une influence sur la re´ussite du
protocole. En effet, les essais utilisant le casque souple couvrant toute la teˆte se sont re´ve´le´s
infructueux, tandis que l’activation a e´te´ facilement retrouve´e avec la pie`ce rigide a` haute
densite´ de canaux. Ceci s’explique naturellement par le fait qu’en augmentant le nombre de
canaux sur une meˆme re´gion, on augmente la re´solution spatiale sur cette zone. De plus, un
couple e´metteur-de´tecteur distants de 3 cm permet l’e´tude d’une zone du cortex situe´e entre
les deux optodes, comme on a pu le voir en introduction sur la figure 1.4. Si une des optodes
est place´e directement sur la zone d’inte´reˆt, cette dernie`re sera moins traverse´e de photons
ulte´rieurement de´tecte´s. Ainsi, des activite´s tre`s localise´es ont davantage de chances d’eˆtre
repe´re´es lorsque l’on multiplie la concentration des optodes sur une petite re´gion. Le casque
couvrant toute la teˆte devrait donc eˆtre utilise´ essentiellement lors de taˆches activant des
zones relativement grandes (supe´rieures a` 4 cm de diame`tre), ou pour e´tudier en simultane´e
les diffe´rences ge´ne´rales d’oxyge´nation ce´re´brale en des re´gions du cortex late´ralise´es (gauche
ou droite) et espace´es (frontale, temporale, occipitale...).
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5.2.4 Arte´facts de mouvement, sauts dans la ligne de base
De tous les re´sultats pre´sente´s dans ce me´moire, aucun d’entre eux n’a fait l’objet de
traitements approfondis concernant les arte´facts, qu’ils soient physiologiques (pulsations car-
diaques, respiration, vasomotion ce´re´brale et composante extracorticale) ou mate´riels (arte´-
facts de mouvement). Concernant ce dernier type, la plupart des donne´es recueillies posse´-
daient des arte´facts que l’on peut classer en deux cate´gories : certains mouvements de casque
(provoque´s par exemple par la de´glutition ou des mouvements quelconques) peuvent engen-
drer dans le signal SPIR des pics rapides (infe´rieurs a` quelques secondes) avec un retour du
signal a` sa ligne de base moyenne. Ces arte´facts sont ge´ne´ralement supprime´s a` l’aide du
filtre passe-bas classiquement utilise´. Ne´anmoins, lorsqu’une optode est de´place´e suite a` un
mouvement brusque et ne revient pas a` sa position initiale, la ligne de base du signal change
et un saut dans les courbes apparaˆıt. La de´tection et la suppression de ce genre d’arte´facts
sont moins e´videntes et n’ont jamais e´te´ faites pour les donne´es recueillies ici. Leur automa-
tisation graˆce au module d’acce´le´rome`tre pourrait eˆtre e´ventuellement conside´re´e, en plac¸ant
le module directement sur le casque.
De fac¸on ge´ne´rale, lorsque les donne´es posse´daient trop de sauts, on effectuait une renor-
malisation des donne´es pour chacun des blocs de stimulation (l’activation n’est plus compare´e
a` la ligne de base du de´but de l’acquisition, mais celle pre´ce´dant directement le bloc de sti-
mulation).
5.2.5 Illuminations re´siduelles des sources et contaminations intercanaux
Un phe´nome`ne non explique´ est que certaines sources posse`dent une illumination re´siduelle
bien qu’on les configure pour eˆtre e´teintes. Lors de certaines acquisitions, ce phe´nome`ne a
pu engendrer du bruit en contaminant les de´tecteurs place´s aux alentours. Afin de palier ce
proble`me, et par la meˆme occasion, rejeter la composante de la lumie`re ambiante, les donne´es
issues des canaux SPIR proviennent de la soustraction entre des e´chantillons pre´leve´s lorsque
la diode illumine et d’autres lorsque la diode est e´teinte.
5.2.6 Diaphonie entre les longueurs d’onde lors du calcul des concentrations
L’influence du choix des longueurs d’onde des e´metteurs a e´te´ discute´e par Uludag et al.
(2004), comme pre´sente´e en section 1.4.3. Le consensus semble donner raison a` un choix de
longueurs d’onde de 690 et 850 nm, afin de minimiser la diaphonie lors de la reconstruction
he´modynamique. Ne´anmoins, la technologie portable requiert d’utiliser des LED, ce qui a
impose´ le choix de 735 et 850 nm, la compagnie Epitex ne proposant pas de composant a`
plusieurs longueurs d’onde plus proche des crite`res optimaux. On peut e´mettre l’hypothe`se
64
que le choix de ces longueurs d’onde a eu un impact sur le rapport signal sur bruit des re´sultats
pre´sente´s, mais celui-ci est difficilement quantifiable. Malgre´ tout, ce ne semble pas eˆtre une
priorite´ dans l’ame´lioration de la qualite´ du signal SPIR, bien que des analyses approfondies
pourraient eˆtre faites.
5.3 Caracte´risation de la qualite´ d’une acquisition
De manie`re ge´ne´rale, si l’on conside`re comme re´solu l’ensemble des proble`mes pre´ce´dem-
ment de´veloppe´s, le dernier e´le´ment important a` conside´rer est le rapport du signal utile sur
le bruit d’instrumentation. Afin d’augmenter le SNR, il faut obtenir un niveau de base le
plus haut possible sans faire saturer le de´tecteur. S’il y a saturation, il suffit de diminuer
l’intensite´ des e´metteurs ou baisser la tension de biais des photodiodes. Mais, le cas inverse
est plus proble´matique : avec des sujets aux cheveux sombres et denses, une ossature e´paisse
ou une peau mate ou fonce´e, la maximisation de l’illumination des sources et du gain des
photodiodes pourrait ne pas suffire pour de´passer le seuil de bruit, la lumie`re infrarouge e´tant
trop absorbe´e par les tissus et cheveux. Les re´sultats pre´sente´s au chapitre 3 ont montre´ la
grande capacite´ du syste`me a` retrouver les activations pour chaque sujet. On peut ne´anmoins
pre´senter ici les bases d’une caracte´risation de la qualite´ d’une acquisition a` partir des signaux
bruts, qui pourraient eˆtre employe´es pour e´valuer les limites du syste`me en fonction de la
physiologie des sujets.
5.3.1 Caracte´risation sur les signaux bruts
Afin d’observer le bruit d’instrumentation et son e´volution dans le temps, une acquisition
d’une quinzaine d’heures a e´te´ effectue´e sur fantoˆme (bloc de re´sine aux proprie´te´s optiques
semblables a` la teˆte), sur lequel un canal SPIR a e´te´ enregistre´, apre`s avoir e´te´ calibre´ pour
eˆtre en milieu de plage de l’ADC. La courbe de la figure 5.4 consiste en l’e´volution temporelle
pendant ces quinze heures de l’e´cart type sur une feneˆtre glissante de 45 secondes (feneˆtre
d’observation classique des signaux SPIR) du signal mesure´. On y observe que le bruit mesure´
au cours de cette longue acquisition est de´croissant dans le temps, et que son e´cart type peut
eˆtre majore´ par 5 mV. Une proposition d’explication de la forme de la courbe serait que
durant les deux premie`res heures de l’acquisition, on assiste a` une tre`s lente stabilisation du
signal, sans doute duˆ a` un phe´nome`ne d’e´chauffement des LED. Cette de´rive est cependant
ne´gligeable a` la vue des e´chelles de temps et d’amplitude du bruit.
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Figure 5.4: E´volution temporelle pendant une acquisition longue de l’e´cart type sur une
feneˆtre glissante de 45 secondes du signal brut sur fantoˆme
5.3.2 Caracte´risation sur les reconstructions he´modynamiques
Il est e´galement possible de mesurer l’amplitude du bruit instrumental dans l’espace des
reconstructions he´modynamiques. Diffe´rentes acquisitions ont e´te´ faites sur un fantoˆme, en
modifiant la puissance d’illumination des diodes, afin d’obtenir des courbes brutes de dif-
fe´rentes moyennes. Dans le cas d’un niveau de base e´leve´, des variations de [HbO2] sont


















Figure 5.5: Reconstruction de l’oxyhe´moglobine d’un signal sur fantoˆme pour un signal brut
de moyenne e´leve´e
Cependant, le bruit instrumental sur les reconstructions de´pend du niveau de base : sur
la figure 5.6, on a trace´, pour diffe´rentes valeurs de la moyenne du signal brut, l’e´cart type
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sur 45 secondes des variations en concentration de l’oxyhe´moglobine calcule´es.




















Figure 5.6: Trace´ de l’e´cart type des variations de concentration en HbO2 sur une pe´riode
de 45 secondes en fonction de la moyenne du signal brut (a` 735 nm)
On observe ainsi que, pour une moyenne supe´rieure a` un certain seuil, e´value´ a` 50 mV,
l’e´cart type reste faible, de l’ordre de quelques centaines de nM, en comparaison aux modifi-
cations he´modynamiques classiques, comme celles pre´sente´es auparavant, qui variaient entre
quelques µM et quelques dizaines de µM. Sur toute cette plage de variation, ces re´sultats
assurent que le bruit apporte´ au signal sera principalement duˆ aux arte´facts de mouvement
et non au syste`me d’acquisition. En dessous de 20 mV, l’e´cart type du bruit de´passe 2 µM,
et les signaux seront de tre`s faible qualite´.
5.3.3 Conclusion des re´sultats
Les deux caracte´risations effectue´es montrent d’une part que le signal est stable dans le
temps, quel que soit le niveau de la batterie, et que son bruit proviendrait essentiellement
de l’e´chauffement des LED. Sur la teˆte d’un sujet, les modifications en tempe´rature ont sans
doute e´galement un impact. L’amplitude des signaux bruts he´modynamiques dans la bande
de fre´quences conside´re´es (0,001 - 0,1 Hz) devrait permettre d’admettre un bruit constant
d’e´cart type majore´ par 5 mV. D’autre part, la moyenne du signal brut devrait toujours se





6.1 Synthe`se des travaux
Dans ce me´moire a e´te´ de´taille´e l’imple´mentation d’un instrument d’imagerie ce´re´brale
base´ sur deux techniques non invasives et potentiellement portables, la spectroscopie proche
infrarouge et l’e´lectroence´phalographie. Les principaux crite`res de cet instrument devaient
eˆtre sa grande portabilite´ et sa capacite´ a` imager toute la surface du cortex dans un contexte
clinique. L’e´valuation du syste`me concernant ces crite`res et les de´tails techniques qui ont
permis de re´pondre a` ces attentes sont re´sume´s ici.
6.1.1 Nombre de canaux
Actuellement, les syste`mes SPIR non portables a` haut nombre de canaux contiennent
ge´ne´ralement jusqu’a` 32 ou 64 e´metteurs, de meˆme pour les de´tecteurs. Le nombre total de
canaux SPIR varient alors entre 128 et 1024 canaux, selon le nombre de de´tecteurs couple´s
a` chaque e´metteur. L’augmentation de ce nombre est limite´e en ge´ne´ral par la quantite´
d’optodes que l’on peut placer sur le scalp et e´galement par le fait que la distance inter-
optodes est limite´e dans le cas de l’observation du cortex. Dans notre cas, le syste`me de´veloppe´
peut accueillir jusqu’a` 32 sources et 32 de´tecteurs de lumie`re, chaque source e´tant couple´e
a` 4 de´tecteurs, ce qui fournit un total de 128 canaux SPIR. Ce nombre de canaux peut
eˆtre conside´re´ comme raisonnable pour imager la totalite´ du cortex avec des distances inter-
optodes de 3 cm.
Quant a` l’EEG, les protocoles classiques utilisent une vingtaine d’e´lectrodes re´parties
sur le scalp afin d’observer les variations globales de potentiels. Cependant, certains instru-
ments posse`dent jusqu’a` 256 e´lectrodes afin d’ame´liorer la re´solution spatiale. Dans notre
cas, a` cause de la pre´sence des optodes SPIR, il serait irre´aliste de vouloir utiliser autant
d’e´lectrodes simultane´ment avec la technique SPIR. Le syste`me construit posse`de les circuits
d’amplification de 32 canaux d’EEG, ce qui est suffisant lors d’une approche multimodale
comme celle-ci.
6.1.2 Sensibilite´ des signaux SPIR
Lors de la revue de litte´rature, on a pu se rendre compte que la principale limitation
des syste`mes SPIR portables e´tait leur faible sensibilite´ et leur incapacite´ a` obtenir un bon
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rapport signal sur bruit dans les re´gions non frontales du cortex. A` travers les diffe´rents
protocoles pre´sente´s au chapitre 5, on a montre´ que le syste`me de´voile´ dans ce me´moire
pouvait recueillir de l’information meˆme dans les re´gions plus de´licates a` imager, a` cause de
la pre´sence de cheveux et de l’absorption lumineuse plus importante. Ceci a e´te´ permis graˆce
a` l’utilisation de photodiodes a` avalanche, dont le gain a e´te´ maximise´ graˆce a` l’optimisation
de la tension de biais, ainsi qu’a` l’ame´lioration du couplage physique entre les optodes et le
scalp, a` travers la conception d’un casque et de connecteurs spe´cifiques.
6.1.3 Portabilite´
L’instrumentation construite posse`de des dimensions e´gales a` 12 x 9 x 7 cm3, pour un
poids total de 650 grammes. La re´duction de la taille du module de controˆle a e´te´ essentielle-
ment permise graˆce a` la conception d’un circuit imprime´ sur mesure en remplacement d’une
plaquette de prototypage commerciale. Une diminution de 50% a e´te´ re´alise´e sur ce circuit,
tout en concentrant la majorite´ des circuits des nouveaux modules (acce´le´rome`tre...) sur ce
meˆme PCB.
Concernant les optodes, la miniaturisation de celles-ci a entraˆıne´ la diminution du poids
total du casque sur la teˆte, ame´liorant le confort du sujet, tout en permettant de cre´er des
encapsulations autorisant des plus grandes densite´s de sources et de de´tecteurs dans des
re´gions localise´es.
Enfin, une preuve de concept d’un lien sans fil utilisant un module Bluetooth commercial a
e´te´ de´veloppe´e. Celle-ci montre le potentiel de pleine portabilite´ du syste`me, un de´verminage
des proble`mes de compatibilite´ entre le module commercial et certaines dongles Bluetooth
e´tant encore a` effectuer, ainsi que la consolidation du protocole afin d’e´viter les pertes de
donne´es et ruptures de communication.
6.1.4 Efficacite´ clinique
Afin de rendre viable l’utilisation du prototype dans un contexte clinique, beaucoup d’ef-
forts ont e´te´ mis sur l’aspect convivial de l’interface usager, le confort du casque et son temps
d’installation, ainsi que l’apport de modules supple´mentaires indispensables lors de proto-
coles expe´rimentaux. De fac¸on ge´ne´rale, l’automatisation de certaines taˆches au niveau de
l’interface ont permis de simplifier la mise en route d’une acquisition. Ainsi, les e´tapes pre´li-
minaires se re´sument par l’e´tablissement de la connexion au prototype, le choix d’un dossier
d’enregistrement, le choix (ou l’importation) des parame`tres d’illumination et la calibration.
De plus, les donne´es acquises sont enregistre´es en temps re´el sur le disque dur, ce qui permet
d’e´viter tout proble`me dans le cas d’un arreˆt inattendu de l’acquisition (batterie vide, caˆble
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USB de´branche´...). Les modules tels que les canaux auxiliaires analogiques ou nume´riques
permettent e´galement l’enregistrement simultane´ de marqueurs, qui indiquent par exemple
le de´but ou la fin d’une taˆche.
6.2 Limitations de l’instrumentation de´veloppe´e et ame´liorations envisageables
6.2.1 Augmentation du nombre de canaux
Une limite actuelle du syste`me est la rigidite´ du nombre de de´tecteurs couple´s a` un e´met-
teur. Bien que l’on ait 32 de´tecteurs, seulement 4 d’entre eux sont associe´s a` un e´metteur
donne´, cre´ant ainsi 4 canaux. Pourtant, le nombre total de canaux pourrait eˆtre facilement
multiplie´ par 2 voire 4 en re´ceptionnant des e´chantillons provenant des circuits de de´tection
de davantage de de´tecteurs lors de l’illumination d’un e´metteur. Ceci est possible sans com-
plexification des circuits analogiques a` cause du fait que l’on e´chantillonne de´ja` 8 donne´es
avant leur moyennage fournissant une donne´e d’un canal. Il suffirait alors, sans travail ad-
ditionnel sur la bande passante du circuit de transimpe´dance, de re´ceptionner, au lieu de 8
donne´es issues de 4 de´tecteurs, 4 donne´es issues de 8 de´tecteurs voire 2 donne´es issues de
16 de´tecteurs, pour faire passer le nombre total de canaux du syste`me de 128 a` 256 ou 512.
Ne´anmoins, ceci impliquerait quelques modifications : le moyennage des e´chantillons se ferait
sur moins de donne´es et aurait un e´ventuel impact sur le bruit d’instrumentation, quoique
limite´ ; le nombre de donne´es a` communiquer sur le port se´rie se verrait augmenter, et il fau-
drait ve´rifier que le nouveau de´bit soit supporte´ par les communications USB et Bluetooth ;
en outre, le protocole d’empaquetage devrait eˆtre repense´ avec la pre´sence d’informations
supple´mentaires ; enfin, l’interface graphique devrait eˆtre en mesure de re´ceptionner et d’en-
registrer ces courbes supple´mentaires. Cependant, toutes ces modifications peuvent se faire
sans aucun changement mate´riel et donc eˆtre imple´mente´es sur les prototypes de´ja` construits,
ce qui re´duit la complexite´ de cette taˆche.
6.2.2 Augmentation de la sensibilite´ en SPIR
Malgre´ une sensibilite´ en SPIR relativement bonne, chez certains sujets a` l’ossature e´paisse
ou a` la peau sombre, la quantite´ de lumie`re absorbe´e par les tissus peut devenir limitant afin
de respecter le crite`re de´veloppe´ dans la section 5.3. Ne´anmoins, la sensibilite´ en SPIR pour-
rait eˆtre augmente´e en modifiant le circuit d’illumination des diodes : en effet, de re´centes
modifications sur les mode`les des DEL d’Epitex permettent d’autoriser une multiplication de
la puissance d’illumination par deux. Cependant, ceci aura un le´ger impact sur la consom-
mation d’e´nergie, mais qui serait comple`tement justifie´ par ce besoin en sensibilite´.
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6.2.3 Re´duction du bruit de l’EEG
Les circuits d’e´lectroence´phalographie actuellement construits sont entache´s d’un bruit
non ne´gligeable qui rend leur utilisation clinique impossible. Un certain nombre d’erreurs
de conception sur le circuit imprime´ doivent eˆtre corrige´es afin de re´duire ce bruit a` un
niveau acceptable : le circuit d’amplification de chaque canal doit posse´der une alimentation
parfaitement de´couple´e de tous les autres canaux, ceci passe par l’ajout d’un re´gulateur de
tension supple´mentaire pour chacun des 32 canaux. Le circuit plac¸ant la tension de re´fe´rence
et le circuit de ”jambe droite” sont actuellement alimente´s par le meˆme re´gulateur que les
ADC des canaux SPIR et EEG, provoquant d’une part un bruit constant et d’autre part une
diaphonie lors d’une acquisition, l’analyse fre´quentielle du bruit de´voilant un pic a` 20 Hz,
fre´quence d’e´chantillonnage des canaux SPIR. Ce bruit pourrait eˆtre annule´ par un nouveau
re´gulateur re´serve´ a` ces circuits de re´fe´rences, ainsi qu’une attention toute particulie`re a`
la conception du circuit imprime´e afin de de´coupler un maximum la re´fe´rence du reste des
circuits.
6.2.4 Syste`me d’autocalibration
L’interface graphique actuelle pourrait e´ventuellement inte´grer un certain nombre de fonc-
tions supple´mentaires. Parmi elle, un syste`me d’autocalibration permettrait de diminuer dras-
tiquement le temps d’installation avant le de´marrage d’un protocole, non ne´gligeable pour les
patients qui supporteraient mal l’attente comme les enfants. En effet, pour le moment, apre`s
l’installation du casque et des optodes, une dizaine de minutes est re´serve´e a` la calibration des
puissances d’illumination des sources. Il faut alors pour chacun des 128 canaux SPIR, ve´rifier
le niveau moyen de la ligne de base du signal, diminuer la puissance d’illumination si le de´-
tecteur sature a` 5 V, ou l’augmenter, en ame´liorant par exemple le couplage optode-scalp en
repoussant les cheveux, si la moyenne est trop faible, en dessous du crite`re de´veloppe´ en 5.3.
Un syste`me d’autocalibration devrait permettre un dialogue entre le prototype et l’interface,
pour automatiser cette phase et en re´duire le temps consacre´. Les efforts a` fournir seraient
essentiellement au niveau de l’interface graphique et de la communication se´rie cre´e´e par la
DLL.
6.2.5 Stabilite´ des optodes
Malgre´ les efforts pour obtenir une conception de casque optimisant le compromis entre
confort et stabilite´, les optodes actuelles sont encore sensibles au mouvement de la teˆte ou de
la maˆchoire. Le ressort inse´re´ dans le boˆıtier encapsulant les optodes a permis d’ame´liorer le
couplage entre celles-ci et le scalp. Pourtant, ce nouveau degre´ de liberte´ dans le mouvement
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de l’optode introduit des arte´facts tels que les changements de ligne de base, critiques dans le
signal SPIR. Ceci est sans doute duˆ au fait que le degre´ de liberte´ des optodes ne se restreint
pas a` un seul axe, mais que celles-ci peuvent e´galement se de´placer autour d’un pivot. Afin
de pre´venir ces arte´facts, ce degre´ de liberte´ devrait eˆtre parfaitement maintenu sur un seul
axe, dans le prolongement des optodes.
6.2.6 Consommation du prototype et autonomie
La consommation totale de l’appareil lors d’une acquisition est essentiellement due a` trois
composantes, l’illumination des sources, ainsi que les consommations statique et dynamique
du FPGA. Il serait difficile de diminuer davantage l’illumination, sachant que celle-ci est
critique pour obtenir un bon rapport signal sur bruit en SPIR. Avec la technique de multi-
plexage temporel actuelle, le circuit e´quivalent a` tout le syste`me est d’allumer et d’e´teindre
une seule source avec un rapport cyclique de 0,5. Pour diminuer la puissance consomme´e lors
d’une acquisition, il faudrait e´ventuellement choisir un nouveau FPGA de plus faible consom-
mation, ce qui est possible en the´orie car seule la moitie´ des ressources du FPGA est utilise´e.
Par exemple, l’utilisation d’un FPGA EP3C16, dont les ressources sont suffisantes par rap-
port a` l’application de´veloppe´e, au lieu d’un EP3C25, diminuerait de 25% la consommation
statique. Ne´anmoins, la de´cision d’effectuer ce genre de changements demanderait davantage
d’investigations, principalement a` cause de la complexite´ de sa re´alisation en comparaison
du faible gain espe´re´. Autrement, l’analyse comple`te des optimisations e´ventuelles tant sur




Ce me´moire de maˆıtrise a eu pour objectif de de´voiler la conception et la validation
d’un syste`me d’imagerie ce´re´brale portable base´e sur les technologies de la spectroscopie
proche infrarouge et l’e´lectroence´phalographie, qui, parmi les diffe´rentes techniques d’imagerie
ce´re´brale, sont celles qui posse`dent un fort potentiel de portabilite´ et qui ont l’avantage d’eˆtre
non invasives. Ces travaux ont e´te´ re´alise´s dans le cadre du projet Imaginc, au sein duquel un
premier prototype a` un nombre de canaux re´duit avait e´te´ de´veloppe´ par Etienne Lareau. Ce
projet e´tait motive´ par le manque d’instrumentations, commerciales ou issues de la recherche,
combinant les deux modalite´s, mais surtout respectant certains crite`res comme la portabilite´
et un haut nombre de canaux afin d’imager en simultane´e toute la teˆte, quelque soit la re´gion
corticale.
L’instrumentation conc¸ue posse`de 32 sources et 32 de´tecteurs de lumie`re infrarouge, com-
posant 128 canaux SPIR et 32 canaux EEG, un acce´le´rome`tre et des canaux analogiques et
nume´riques auxiliaires. Le module principal est assez re´duit pour eˆtre porte´ a` la ceinture,
et peut transmettre en temps re´el a` une interface graphique, les courbes issues de tous les
canaux. Un casque permet la stabilisation sur le scalp des optodes et e´lectrodes, pour des
pe´riodes d’acquisition e´ventuellement longues, jusqu’a` 24 heures d’acquisition. Graˆce a` l’uti-
lisation de photodiodes a` avalanche et de l’optimisation de leur tension de biais, les circuits
de de´tection SPIR sont assez sensibles pour eˆtre utilise´s sur n’importe quelle re´gion du cor-
tex, meˆme en occipital. L’utilisation d’un FPGA a` faible consommation, de LED (au lieu
de diodes laser) et l’optimisation ge´ne´rale des circuits du point de vue de la puissance ont
permis de re´aliser un syste`me comple`tement portable, potentiellement sans fil graˆce a` un lien
Bluetooth.
Graˆce aux conseils de cliniciens et a` diffe´rents tests pre´liminaires, l’appareil a be´ne´ficie´
d’ame´liorations pour rendre viable son utilisation dans un contexte clinique. Les canaux
SPIR ont e´te´ valide´s graˆce a` divers types de protocoles chez une quarantaine de sujets sains
ou malades, protocoles qui ont permis, au fur et a` mesure des changements de´taille´s dans ce
me´moire, de retrouver plus facilement les activations neuronales induites chez les sujets.
Des efforts restent a` fournir pour obtenir des canaux EEG cliniquement utilisables, ainsi
qu’a` ame´liorer l’autonomie de la batterie ou la stabilite´ des optodes a` travers de nouvelles
conceptions de casque. Ne´anmoins, la version actuelle de l’appareil posse`de des caracte´ris-
tiques SPIR suffisantes et novatrices, graˆce a` sa portabilite´ et son grand nombre de canaux,
pour qu’il soit utilise´ de plus en plus dans diffe´rents projets de recherche, pour l’e´tude de
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